Sviluppo di scaffold conduttivi a base di gelatina e nanotubi di Carbonio tramite stampa 3D e loro caratterizzazione biologica: studio preliminare by TURCHI, CATERINA
	  	  
 
 
Università di Pisa 
 
DIPARTIMENTO DI FARMACIA  
CORSO DI LAUREA SPECIALISTICA IN 
 CHIMICA E TECNOLOGIA FARMACEUTICHE  
 
 
 
Sviluppo di scaffold conduttivi 
 a base di gelatina e nanotubi di carbonio 
tramite stampa 3D e loro caratterizzazione 
biologica: studio preliminare 
 
 
 
 
 
Candidato:             Relatore:           
Caterina Turchi                   Vincenzo Calderone 
                       Correlatori: 
                  Federico Vozzi 
           Carmelo De Maria 
 
 
 
ANNO 2015-2016 
	  	  
	  
	  
	  
	  
	  
	  
 
A Rosa, 
perché la sua forza mi accompagni sempre. 
	  
	  
	  
	  
	  
	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  
	  INDICE	  
 
Prefazione  .................................................................................................................... 5 
CAPITOLO	  UNO	  
L’Ingegneria	  tessutale	  cardiaca	  	  
1.1 Introduzione  ......................................................................................................... 7 
1.2 Il cuore 
1.2.1 L’anatomia  ...................................................................................................... 8 
1.2.2 Il miocardio  .................................................................................................... 9 
1.2.3 Il sistema di conduzione  .............................................................................. 10 
1.2.4 La fisiologia  .................................................................................................. 11 
1.3 Le malattie cardiovascolari 
1.3.1      La cardiopatia ischemica  ........................................................................... 14 
1.3.1.1   Le terapie classiche  .................................................................................... 16 
1.3.1.2   Le terapia innovative  ................................................................................. 18 
1.4 L’ingegneria tessutale cardiaca 
1.4.1     La scelta dello scaffold  ................................................................................ 20 
1.4.2     La scelta delle cellule  .................................................................................. 22 
1.4.3     La scelta delle condizioni bio-mimetiche  ................................................... 24 
1.5 Stimolazione elettrica dello scaffold 
1.5.1     Stato dell’arte  .............................................................................................. 26 
1.6 Stimolazione con Acido Retinoico delle cellule H9c2 
1.6.1     Stato dell’arte  .............................................................................................. 28 
1.7 I materiali 
1.7.1     I polimeri di origine naturale  ..................................................................... 29 
1.7.1.1  La gelatina  ................................................................................................... 29 
1.7.2     I cross-linkanti per la reticolazione del polimero  ....................................... 31 
1.7.2.1  La genipina  ................................................................................................. 31 
1.7.3     I nanotubi di carbonio  ............................................................................... 32 
1.7.3.1  I nanotubi di carbonio a parete singola  ..................................................... 33 
	  
CAPITOLO	  DUE	  
Il	  bioprinting	  	  
2.1 La bio-fabbricazione ............................................................................................ 35 
2.2 La tecnologia Inkjet  ........................................................................................... 36 
2.2.1     La tecnologia Thermal Inkjet  ..................................................................... 38 
2.2.2     Le caratteristiche dei fluidi  ......................................................................... 40 
2.3 Le limitazioni e le prospettive  ............................................................................ 42 
2.4 La stampante InkJet Penelope  ........................................................................... 43 
2.4.1     Le caratteristiche della testina di stampa  ................................................... 44 
2.4.2     Analisi teorica pre-stampa  .......................................................................... 45 
	  CAPITOLO	  3	  
Le	  fasi	  e	  gli	  obiettivi	  del	  lavoro	  di	  tesi  .................................................................... 47	  
	  
CAPITOLO	  4	  
Materiali	  e	  Metodi	   	  	  
4.1 La fabbricazione degli scaffold 
4.1.1     La soluzione di gelatina  .............................................................................. 49 
4.1.2     La soluzione di genipina .............................................................................  49 
4.1.3     La soluzione di nanotubi di carbonio  ........................................................ 49 
4.2 La caratterizzazione delle linee di nanotubi di carbonio  ................................... 50 
4.3 La caratterizzazione elettrica degli scaffold 
4.3.1     La preparazione degli scaffold  .................................................................... 51 
4.3.2     La misurazione dell’impedenza  .................................................................. 53 
4.4 Le prove di swelling  ........................................................................................... 55 
4.5 I test di differenziamento su cellule H9c2 seminate su scaffold conduttivi 
4.5.1     La preparazione degli scaffold  .................................................................... 57 
4.5.2     La sterilizzazione degli scaffold  ................................................................... 57 
4.5.3     Le colture cellulari  ...................................................................................... 58 
4.5.4     I test di citotossicità  .................................................................................... 59 
4.5.5     La semina su scaffold  .................................................................................. 61 
4.5.6     La vitalità cellulare  ...................................................................................... 61 
4.5.7     Il differenziamento cellulare  ....................................................................... 61 
4.5.8     L’analisi immunoistochimica  ..................................................................... 63 
 
CAPITOLO	  5	  
Risultati	  
	  
5.1 La caratterizzazione delle linee di nanotubi di carbonio  ................................... 65 
5.2 La caratterizzazione elettrica degli scaffold 
5.2.1        Basi teoriche dell’analisi del sistema cardiaco  ........................................ .67 
5.2.1.1     I grafici  ..................................................................................................... 68 
5.2.2        Impedenza al variare del tempo  .............................................................. 73 
5.2.3        Il modello elettrico dello scaffold  in soluzione  ...................................... 74 
5.3 Test di swelling   ................................................................................................. 76 
5.4 Test di citotossicità  ............................................................................................ 78 
5.5 Test di vitalità cellulare  ...................................................................................... 79 
5.6 Test di Immunoistochimica 
5.6.1        Analisi del citoscheletro di H9c2 ............................................................  80 
5.6.2        Analisi del differenziamento di H9c2  ..................................................... 81 
 
CAPITOLO	  6	  
Conclusioni     .......................................................................................................... 82 
 
REFERENZE  .............................................................................................................. 85
 
	   5	  
Prefazione  
 
Scaffold: impalcatura, volta, ponteggio, sostegno. 
Addentrandosi nell’etimologia si riporta la seguente definizione: “Struttura di legno 
utilizzato in edilizia, etc., struttura temporanea per gli operai per costruire muri”, una 
riduzione di una variante dell’Antica Francia del Nord “eschafaut” (in Francese 
Moderno échafaud), probabilmente alterata dall’influenza di “eschace” (supporto) 
derivato chaffaut, dal Latino Volgare “catafalicum” (vedere catafalque) [1]. 
Quindi da un punto di vista linguistico, scaffold rimanda all’idea di un supporto 
finalizzato alla costruzione, il cui ruolo viene meno al momento in cui l’obiettivo si è 
realizzato.  
Nei vari ambiti disciplinari la parola scaffold viene utilizzata per indicare via via il valore 
semantico in rapporto al campo di studio della disciplina. 
In psicologia, il termine viene usato come metafora per indicare l'intervento di una 
persona più esperta che aiuta un’altra ad effettuare un compito, risolvere un problema 
o raggiungere un obiettivo che non riuscirebbe a raggiungere senza un adeguato 
sostegno. 
In biologia, si parla di scaffold,  per indicare l’azione esercitata da alcune proteine che 
hanno il compito di facilitare l'interazione di altre particolari proteine aumentando il 
segnale. 
Nell’ingegneria dei tessuti, lo scaffold è un supporto utile per rimpiazzare la matrice 
extracellulare naturale, con il fine di ricreare o riparare tessuti e organi che hanno 
subito una lesione. 
 
Il presente lavoro di tesi si inserisce nella vasta area dell’ingegneria dei tessuti, e più 
specificamente per il recupero della funzionalità del tessuto cardiaco a seguito di 
cardiopatia ischemica. 
Per la fabbricazione degli scaffold ci si è avvalsi di un sistema di stampa 3D sviluppato 
presso il Centro Interdisciplinare di Ricerca “E. Piaggio” di Pisa.  
La peculiarità degli scaffold fabbricati è dovuta alla presenza, al loro interno, di una 
griglia di nanotubi di carbonio. 
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Benché i nanotubi di carbonio siano attualmente molto utilizzati per applicazioni 
biomediche come carrier di farmaci, come agenti per il trattamento di tumori o nel 
campo diagnostico come agenti di contrasto ecografici, il motivo per cui questi 
vengono inseriti all’interno di questi scaffold è dovuto principalmente alle loro 
proprietà elettriche. Differentemente dal grafene, essi hanno mostrato delle 
sorprendenti proprietà di conduttività che cambiano a seconda  della loro geometria: 
alcuni mostrano un comportamento metallico, altri un comportamento metallico o 
semiconduttore a seconda dei casi.  
Uno degli obiettivi della ricerca del Centro di Ricerca E. Piaggio è quello di investigare 
le potenzialità degli scaffold conduttivi a base di nanotubi di carbonio. 
Parallelamente, nell’Istituto di Fisiologia Clinica del CNR di Pisa, si cerca di creare un 
tessuto cardiaco ingegnerizzato servendosi di supporti detti scaffold, su cui è possibile 
far aderire, vivere e replicare cellule al fine di ottenere un tessuto funzionale. 
Una volta seminate le cellule (H9c2) sugli scaffold fabbricati, si è investigato l’effetto 
che una stimolazione di tipo elettrico possa comportare relativamente al 
differenziamento cellulare.  
Pertanto, sono state valutate variazioni nella vitalità cellulare e nell’espressione di bio-
marcatori cardiaci specifici delle cellule H9c2 che hanno fornito indicazioni circa le 
modificazioni fenotipiche indotte dalla stimolazione elettrica nel loro confronto con 
una stimolazione di tipo chimico.  
 
Il presente lavoro di tesi, seppur preliminare, nasce dalla collaborazione di questi due 
centri di ricerca ed unisce le tecnologie portate avanti nell’ambito del bio-printing ad 
una ricerca in ambito biologico e medico che ha come scopo quello di curare persone 
affette da cardiopatia ischemica, nella speranza di poter ridurre il numero di trapianti 
cardiaci, vista anche la ridotta disponibilità dell’organo.  
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1.  L’INGEGNERIA TESSUTALE CARDIACA 
1.1 Introduzione 	  
A livello mondiale, ed in particolare nei Paesi con uno stile di vita tipicamente 
occidentale, le malattie cardiovascolari rappresentano la principale causa di morte 
(FIG.1) Contribuiscono a questo primato soprattutto le malattie associate 
all'aterosclerosi, la cui comparsa è favorita da uno stile di vita sempre più caratterizzato 
dall'abuso di fumo, alcol e droghe, dalla sedentarietà e da una dieta poco attenta a 
soddisfare, senza eccessi, i reali bisogni dell'organismo [2]. 
 
 
 
 	  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Secondo i dati riportati da “Health Resources and Services Administration”, durante il 
2015, negli Stati Uniti, la lista di coloro in attesa di ricevere un trapianto d’organo 
conta circa 120'000 persone. Proprio per la mancata disponibilità di organi e per il 
numero di malati sono nati nuovi approcci come la fabbricazione di organi meccanici 
artificiali, gli xenotrapianti, l’ingegneria tessutale e la medicina neo-rigenerativa. Il 
seguente lavoro di tesi si inserisce nel contesto dell’ingegneria tessutale cardiaca, volta 
alla cura di persone affette da cardiopatia ischemica. 
 
FIG.1:	  Le	  maggiori	  cause	  di	  morte	  nel	  mondo	  nel	  2013	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1.2  Il cuore 
1.2.1  L’anatomia 
Il cuore è un organo cavo localizzato nella cavità toracica all’interno di una sacca 
fibrosa, il pericardio. Lo stretto spazio che si trova tra il pericardio e il cuore contiene 
un fluido che come un lubrificante favorisce il movimento del cuore all’interno della 
sacca. Al di sotto del pericardio è presente il vero e proprio muscolo cardiaco, il 
miocardio. La superficie interna del miocardio è in contatto con il sangue pompato 
all’interno delle camere ed è costeggiata da uno strato di cellule epiteliali, conosciute 
come endotelio. Il cuore umano se diviso longitudinalmente mostra due camere per 
ogni parte: l’atrio e il ventricolo. Le cavità atriali e ventricolari che si trovano dalla 
stessa parte sono collegate tra loro, ma non comunicano in modo diretto con atrio e 
ventricolo della parte opposta.  
L’architettura cardiaca mostra uno scheletro fibroso che comprende quattro anelli, 
costituiti da tessuto connettivo, interconnessi tra loro la cui funzione è quella di 
separare l’atrio dal ventricolo. Al di sopra degli anelli si formano due grandi tronchi: 
l’arco polmonare, che ha origine nel ventricolo destro e che si suddivide nelle due 
arterie polmonari, e l’aorta, che emerge dal ventricolo sinistro. Il tessuto connettivo 
degli anelli si trova tra l'atrio e il ventricolo e tra il ventricolo e le rispettive arterie 
(FIG.2). 
La cavità atriale è connessa a quella ventricolare in entrambe le parti grazie alla valvola 
atrioventricolare che permette al sangue di scorrere dall’atrio al ventricolo ma non dal 
ventricolo all’atrio. La valvola atrioventricolare destra prende il nome di tricuspide, 
mentre quella a sinistra prende il nome di valvola mitrale. La chiusura e l’apertura 
delle valvole è permessa grazie ad un processo passivo che dipende dalla differenza di 
pressione tra atrio e ventricolo. Quando il sangue fluisce dall’atrio al ventricolo le 
valvole vengono aperte, ma quando il ventricolo si contrae le valvole vengono chiuse 
dalla forte pressione sanguigna. Il sangue viene spinto nell’arteria polmonare dal 
ventricolo destro e dentro l’aorta dal ventricolo sinistro. Per evitare l’apertura della 
valvola atrioventricolare, sono presenti dei filamenti fibrosi che collegano i lembi della 
valvola alla parete muscolare del ventricolo. Questi filamenti limitano i suoi 
movimenti in modo che il sangue non fluisca dal ventricolo all’atrio.       
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  FIG.2:	  L'anatomia	  del	  cuore	  	  
 
1.2.2  Il miocardio 
Il miocardio è costituito da più strati di muscoli cardiaci strettamente collegati che 
circondano atri e ventricoli e che mostrano un comportamento ibrido tra quello delle 
cellule muscolari scheletriche e le cellule muscolari lisce. Il muscolo cardiaco, come il 
tessuto striato, assicura un'azione potente e rapida in grado di assicurare a tutti gli 
organi e tessuti l'apporto di sangue inoltre presenta le caratteristiche striature del 
tessuto muscolare scheletrico. In effetti, possiede tipiche miofibrille che contengono 
filamenti di actina e di miosina pressoché simili a quelli del muscolo scheletrico e 
questi filamenti, tra loro intercalati, scorrono gli uni sugli altri durante il processo 
della contrazione, proprio come nel muscolo scheletrico. Allo stesso tempo, come il 
tessuto liscio, è un muscolo che non dipende dalla nostra volontà e allo stimolo 
elettrico si comporta contraendosi come un'unica fibra.  
Benché il cuore non possa essere considerato un sincizio anatomico, poiché formato 
da cellule ben distinte tra loro, può essere definito tuttavia un sincizio funzionale: le 
fibre miocardiche sono costituite da numerose cellule muscolari connesse in serie l'una 
con l'altra e le membrane cellulari si fondono l'una con l'altra per formare le "giunzioni 
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serrate", che lasciano diffondere gli ioni. Pertanto la muscolatura cardiaca costituisce 
un s incizio funzionale nel quale le cellule miocardiche sono così strettamente 
connesse fra loro che, quando una di esse viene eccitata, il potenziale d'azione si 
propaga a tutte le altre trasmettendosi di fibra in fibra, anche lateralmente [3]. 
Il cuore è costituito da due distinti sincizi funzionali: il s incizio atr iale , che 
costituisce le pareti degli atri, ed il s incizio ventricolare,  che forma le pareti dei 
ventricoli. Questi due sincizi sono separati l'uno dall'altro dal tessuto fibroso che sta 
intorno agli anelli valvolari, ma il potenziale d'azione può propagarsi dal sincizio atriale 
a quello ventricolare attraverso un sistema di conduzione specifico, il fascio atr io -
vetr icolare (A-V). Questa divisione della massa muscolare del cuore in due distinti 
sincizi funzionali permette che gli atri si contraggano in anticipo rispetto ai ventricoli, 
il che è di estrema importanza per il funzionamento della pompa cardiaca.  
  
1.2.3  Il sistema di conduzione  
Il nodo seno-atriale si trova alla confluenza tra la vena cava superiore e l’auricola atriale 
destra, nei pressi della parete laterale dell’atrio destro. L’impulso elettrico viene 
trasferito al seno atrio-ventricolare attraverso tre sistemi di conduzione: il fascio 
internodale anteriore, mediano e posteriore. Il nodo atrio-ventricolare si trova nella 
parte mediale del pavimento dell’atrio destro, alla base del setto interatriale. Il fascio di 
His inizia come prolungamento anteriore del nodo atrio-ventricolare attraverso il 
corpo fibroso centrale e si suddivide in branca destra e branca sinistra (FIG.3). Il ciclo 
cardiaco è il periodo intercorrente tra l'inizio d'una contrazione cardiaca completa e 
l'inizio di quella successiva. Ogni ciclo ha inizio con la generazione spontanea d'un 
potenziale d'azione nel nodo senoatriale (S-A), che pertanto funge da segna-passi 
(pacemaker) del cuore: le sue cellule sono infatti dotate, grazie alla particolarità dei 
propri canali di membrana, della capacità di autoeccitarsi, ossia di auto-depolarizzarsi. 
Il nodo atrio-ventricolare ritarda di oltre 1/10 di secondo la propagazione dell'impulso 
dagli atri ai ventricoli e di conseguenza gli atri si contraggono in anticipo rispetto ai 
ventricoli, pompando perciò sangue in questi ultimi prima che si verifichi la sistole 
ventricolare, molto energica. Pertanto gli atri funzionano come pompe di innesco per 
i ventricoli e sono questi ultimi che forniscono la principale potenza per la spinta del 
sangue attraverso il sistema vascolare [4]. 
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  FIG.3:	  Il	  sistema	  di	  conduzione	  del	  cuore	  	  
1.2.4  La fisiologia 
Insieme al tessuto nervoso, alla muscolatura scheletrica e alla muscolatura liscia, il 
miocardio è uno dei tessuti suscettibili all’eccitazione; esso condivide molte delle 
proprietà bioelettriche con gli altri tessuti, ma presenta anche alcune caratteristiche 
specifiche. Dall’attività elettrica dipende la coordinazione della sequenza di attivazione 
e contrazione cardiaca. Il fenomeno della bio-elettricità deriva dalla presenza di cariche 
elettriche nei tessuti, dovuta in genere all’esistenza di ioni caricati positivamente o 
negativamente. Nei liquidi organici, come il liquido extracellulare, sono in genere 
bilanciati dal punto di vista elettrico in quanto contengono un ugual numero di 
cariche positive e negative.  
Si definisce “corrente” un flusso di cariche elettriche in una determinata direzione e 
può essere definita come la quantità di cariche elettriche che passa per un dato punto 
nell’unità di tempo. L’unità di corrente è l’Ampere pari ad un coulomb/s. La corrente 
trans-membrana totale è data dalla somma di tutte le correnti ioniche presenti 
nell’istante in cui viene compiuta la misurazione.  
La forza elettrica responsabile dello spostamento degli ioni o delle cariche è detta 
voltaggio (V); corrente e voltaggio sono legati da una relazione nota come legge di 
Ohm:  
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V=IR 
Dove V= voltaggio, I=corrente ed R=resistenza. 
 
Un Ohm è la resistenza necessaria perché un’unità di voltaggio dia luogo ad una 
corrente di 1A. Il comportamento di membrana viene spesso descritto in termini di 
conduttanza che è l’inverso della resistenza. La conduttanza di membrana nei 
confronti di un dato ione dipende dalla permeabilità della membrana a quest’ultimo e 
dalla sua concentrazione. Le cellule cardiache sono rivestite dal sarcolemma, composto 
da un doppio strato fosfolipidico in cui le catene aciliche sono rivolte all’interno, 
essendo idrofobe, mentre le teste polarizzate si trovano sulla superficie interna e su 
quella esterna. I canali ionici sono proteine di membrana che consentono lo 
spostamento degli ioni attraverso la barriera idrofoba della membrana cellulare stessa. 
I miociti, come tutte le cellule eccitabili, danno luogo, una volta attivati ad un 
potenziale d’azione. Si ha cioè una brusca depolarizzazione rigenerativa di Vm, seguita 
da una complessa fase di ritorno al valore di Vm al riposo.  
Si possono distinguere i potenziali d’azione in due gruppi principali: potenziali 
d’azione rapidi e potenziali d’azione lenti (FIG.4). La maggior parte dei potenziali 
cardiaci presentano potenziali d’azione rapidi. 
 
1. Fase 0: depolarizzazione rapida 
2. Fase 1: ripolarizzazione rapida immediata 
3. Fase 2: ripolarizzazione lenta 
4. Fase 3: ripolarizzazione rapida 
5. Fase 4: intervallo diastolico 
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  FIG.4:	  Potenziale	  veloce	  e	  potenziale	  lento	  
 
 
Le cellule a potenziale d’azione rapido, come le cellule del Purkinje, sono caratterizzate 
da un potenziale a riposo, e una volta attivate danno luogo ad una fase 0 di ampiezza 
considerevole e ad ascesa rapida. Tale configurazione della fase 0 si associa ad 
un’estrema rapidità di conduzione.  
I potenziali d’azione rapidi sono dovuti all’afflusso di ioni Na+ attraverso una canale 
selettivamente permeabile agli ioni, durante la fase di attivazione della cellula. Il canale 
rapido si attiva, ossia si apre, a seguito del rapido raggiungimento del valore di soglia 
(circa -75 mV) da parte del potenziale transmembrana a riposo (che normalmente è 
pari a -90 mV). Il canale del sodio si attiva e si disattiva rapidamente (0,5-2ms), e una 
volta attivato presenta valori di conduttanza massimale. In questo breve periodo si ha 
un’entrata consistente di ioni Na+. Al fenomeno fa seguito la diminuzione d’ampiezza 
e rapidità di ascesa della fase 0 del potenziale d’azione, con rallentamento della 
conduzione dell’impulso. Quando il canale si attiva, la corrente di afflusso degli ioni 
Na+ porta quest’ultimo a valori notevolemente positivi (+30 mV); al fenomeno fa 
seguito la rapida inattivazione del canale, che permane fino alla successiva 
ripolarizzazione [3]. 
 
 
	   14	  
1.3  Le malattie cardiovascolari 
1.3.1  La cardiopatia ischemica 
E’ un termine generico utilizzato per indicare una serie di sindromi derivanti da 
un’ischemia miocardica. Con il nome ischemia non si considera solamente 
l’insufficienza dell’organo, cioè l’ipossiemia, ma anche una ridotta disponibilità dei 
prodotti nutritivi.  Dunque con il nome ischemia si considera la riduzione della 
perfusione rispetto alle richieste nutritive del miocardio medesimo. Le manifestazioni 
cliniche della cardiopatia ischemica possono essere divise in quattro sindromi: 
Ø angina pectoris 
Ø infarto miocardico  
Ø cardiopatia ischemica cronica  
Ø morte cardiaca improvvisa  
Di queste l’infarto miocardico acuto, l’angina pectoris di tipo instabile e la morte 
cardiaca improvvisa sono dette sindromi coronariche acute. Il restringimento, l'ostruzione 
o l'eccessivo allargamento dei vasi sanguigni che possono accompagnare questa 
malattia, sono responsabili anche di patologie cerebrovascolari e vascolari periferiche 
[5]. L’infarto del miocardio consiste in una necrosi di un’area del muscolo cardiaco 
causata da ischemia locale. Le dimensioni dell’area necrotica perché si possa parlare di 
infarto devono essere maggiori di 3 cm. Le lesioni minori di 3 cm infatti non sono 
necessariamente dovute ad ischemia, ma possono riconoscere altre cause. Come 
mostrano gli studi coronarici di De Wood del 1980 nelle prime quattro ore 
dall’evento infartuale l’arteria coronarica risulta occlusa nell’87% dei casi. Il 13% dei 
casi invece è stato attribuito ad un’occlusione incompleta oppure dalla riapertura 
spontanea del vaso. Tuttavia i meccanismi responsabili dell’inizio e della progressione 
d’occlusione possono essere molteplici ed agire in diverse combinazioni. I principali 
fattori coinvolti sono stenosi coronarica, placca aterosclerotica complicata, spasmo 
coronarico e formazione del trombo. L’infarto provoca un danno alle membrane 
cellulari cardiache e nell’arco temporale di otto settimane hanno inizio i processi 
riparativi e di cicatrizzazione con assottigliamento della parete, perdita del tono 
muscolare e sostituzione del tessuto cicatriziale.  
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Alcuni studi hanno inoltre dimostrato che c’è una difficoltà oggettiva nella 
rigenerazione del tessuto adulto ed in assenza di rigenerazione riparativa della porzione 
infartuata cardiaca, il successivo rimodellamento spesso conduce ad una cicatrice 
collagenosa al posto del tessuto normale.  
Mentre inizialmente queste strategie di compensazione apportano benefici, nel tempo, 
si va incontro ad una insufficienza cardiaca congestizia. Storicamente dal 30% al 10% 
dei pazienti che sopravvivevano a un infarto miocardico acuto maggiore evolvevano in 
aneurisma del ventricolo sinistro in seguito. 
L’aneurisma consiste in una cicatrice fibrosa transmurale, dai limiti ben definiti, in cui 
sia la superficie interna finemente trabecolata che il tessuto muscolare della parete 
sono sostituiti da tessuto fibroso liscio.  La formazione di un aneurisma del ventricolo 
sinistro può essere riassunta in tre fasi, la prima fa seguito all’evento infartuale in cui 
comincia a verificarsi il rimodellamento a carico della zona infartuata dove si forma la 
cicatrice. Nella seconda fase la cicatrice infartuale si assottiglia e prosegue nell’aumento 
di diametro. Nell’ultima fase il ventricolo sinistro in toto subisce un rimodellamento 
sferico e a livello della porzione di parete ancora vitale e i miociti si ipertrofizzano e si 
assiste ad un incremento del collagene interstiziale (FIG.5). 
	  FIG.5:	  Rimodellamento	  del	  ventricolo	  dopo	  un	  infarto	  acuto	  	  
Il ripristino completo della funzionalità cardiaca si ha esclusivamente con il trapianto 
ma dato il numero crescente di richieste e la poca disponibilità esistono numerose 
difficoltà. Inoltre il trapianto comporta una permanente terapia immunosoppressiva 
[2]. 
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1.3.1.1  Le terapie classiche 
Nel caso di patologie cardiovascolari lievi, si sottopongono i paziente ad una terapia 
farmacologica, mentre nei casi di grave entità diventa necessario ricorrere a strategie di 
trattamento invasive quali l’utilizzo di supporti circolatori meccanici, organi artificiali 
ed infine il trapianto. Quest’ultima procedura è attualmente l'unica soluzione in grado 
di fornire un recupero pressoché totale della funzionalità cardiaca anche se l’esiguo 
numero di donatori rende la strada del trapianto di cuore non facilmente percorribile. 
La mancanza di cuori di donatori idonei spinse infatti gli scienziati a sviluppare i cuori 
artificiali già dai primi anni ’50. Nel 1982, il primo cuore artificiale venne impiantato 
ad un uomo che sopravvisse solo centododici giorni [6].  
Sebbene i cuori artificiali (FIG.6) siano stati modificati notevolmente da allora 
continuano ad essere ben lontani dal poter sostituire in modo soddisfacente e per 
lunghi periodi il cuore umano. A dispetto della meccanica e della biocompatibilità dei 
materiali usati, ci sono ancora problemi irrisolti quali la trombogenicità dovuta alla 
fluidodinamica (a seconda delle condizioni di flusso uno stesso dispositivo può essere 
o meno emocompatibile) e alle impurità, le infezioni, la mancanza di modelli ideali per 
la sperimentazione e la complessità della fisiologia cardiovascolare.  
E' bene sottolineare che non esiste un sistema ideale potenzialmente valido per tutti i 
possibili tipi di pazienti, perché ogni situazione avrebbe in teoria bisogno di una 
soluzione ad essa calibrata.  
Per quanto riguarda i dispositivi a lungo termine totalmente impiantabili, inoltre, allo 
stato attuale dell' arte i maggiori ostacoli sono rappresentati dalla bassa durata delle 
batterie (difficilmente superiore a due anni), e dalla scarsa affidabilità tecnica [6]. Per 
questo i cuori artificiali vengono utilizzati prevalentemente come ponte, finché non 
diviene disponibile un cuore idoneo.  
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FIG:6:	  Il	  cuore	  artificiale	  Carmat®	  e	  il	  cuore	  umano 	  
Il trapianto di cuore è un intervento chirurgico volto a sostituire il cuore non più 
efficiente di un individuo con un cuore sano, proveniente da un donatore morto di 
recente. Il primo trapianto di cuore è stato eseguito il 3 dicembre 1967 da Christian 
Barnard. Nei primi anni la mortalità dopo il trapianto di cuore era alta. 
L’organismo infatti reagisce alla presenza del nuovo cuore, in quanto organo estraneo, 
trattandolo alla stregua di un agente patogeno e quindi tentando di rimuoverlo. 
Questa reazione è chiamata rigetto. La svolta nella terapia antirigetto si è avuta con la 
scoperta, intorno agli anni 80’, della ciclosporina, un farmaco che ha permesso una 
maggiore tolleranza del corpo nei confronti dell’organo trapiantato ed ha quindi 
migliorato enormemente la sopravvivenza a breve e lungo termine. 
Negli ultimi anni sono stati introdotti nell’uso clinico nuovi farmaci anti-rigetto che 
hanno ulteriormente migliorato i risultati del trapianto cardiaco. 
 
Giorni  
dall'operazione 
Percentuale 
di sopravvivenza 
a 30 giorni > 90% 
a un anno > 82% 
a 5 anni > 75% 
a 10 anni > 65% 
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Questi risultati sono eccellenti se si tiene conto che circa il 50% dei pazienti con grave 
scompenso cardiaco, sebbene in trattamento medico ottimale, muore entro un anno 
[7]. 
 
1.3.1.2  Le terapie innovative 
Attualmente, esistono diverse strategie, ancora oggetto di studio, che possono, nel 
medio termine, andare, se non a sostituire, o almeno ad affiancare la tecnica del 
trapianto di cuore nel trattamento di soggetti con gravi insufficienza cardiaca: 
 
Ø Cell - therapy : consiste nell’iniezione diretta di cellule progenitrici 
cardiache nel cuore con il fine di generare nuovi cardiomiociti. Questa strategia ha 
dimostrato apportare benefici iniziali, seppure transitori. Le problematiche sono che 
solo il 5-10% delle cellule raggiunge lo scopo ed inoltre l’iniezione di cellule può 
generare aritmie [8]. 
 
Ø Ingegneria tessutale cardiaca : consiste nella generazione di tessuti 3D al 
di fuori del corpo. I vantaggi dell’ingegneria tessutale consistono nel poter progettare 
tessuti di determinata misura in termini di dimensioni e forma in base alle esigenze 
funzionali con il vantaggio di fornire un ambiente di vita cellulare più efficiente. 
L’ingegneria tessutale cardiaca fonda le sue basi nella scoperta che dimostrò la capacità 
dei miociti di aggregarsi: fu notato che nel caso di colture cellulari a densità molto 
elevata e con tempi di permanenza nel terreno di coltura prolungati si aveva la 
formazione di monostrati cellulari che tuttavia si distaccavano spontaneamente dalla 
base della piastra di Petri formando degli strati galleggianti. Shimizu et al. sfruttarono 
questo evento per generare una matrice cellulare esogena priva di strutture cardiache 
[9]. In tal modo si perdevano però le proprietà meccaniche del tessuto così la 
problematica è stata aggirata quando Vanderburgh et al. ebbero l’idea di ricoprire lo 
strato cellulare con uno strato di collagene di tipo I favorendo la differenziazione dei 
miociti [10]. Presto fu compreso che inserendo del collagene al di sopra o al di sotto 
rispetto al mono-strato cellulare, oppure inserendo le cellule direttamente nel 
collagene, veniva promossa la formazione del tessuto e la sua differenziazione.  
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Li et al. seminarono cellule di ratto ventricolari fetali su supporti, in inglese scaffold, 
costituiti da gelatina e li coltivarono per sette giorni in-vitro dopodiché li 
impiantarono nel cuore di ratto [11]. 
Fu notato che le cellule erano caratterizzate da una spontanea attività contrattile sia in-
vivo che in-vitro ma per mezzo di microfotografie istologiche fu notato che alcune 
cellule dello scaffold risultavano avere un’identità sconosciuta nonché con uno scarso 
sviluppo dei sarcomeri. 
Novakovic seminò spugne di collagene con cellule cardiache prenatali di ratto e le 
stimolò elettricamente. L’attività elettrica fornì uno stimolo per la differenziazione 
avanzata del tessuto e per la sua attività contrattile. Ne fu dedotto che la stimolazione 
elettrica, così come la stimolazione meccanica inducevano differenziazione [12]. 
Le problematiche in genere riscontrate nell’ingegneria tessutale cardiaca sono la bassa 
compliance meccanica, la liberazione di sostanze nocive durante la degradazione e 
l’incompatibilità con la crescita biologica. Tra i problemi centrali irrisolti vi è anche la 
dimensione dello scaffold, che ha forte influenza sulla distanza massima dai vasi 
sanguigni che apportano nutrienti e ossigeno alle cellule seminate sullo stesso. Studi di 
angiogenesi tumorale dimostrarono che tumori scarsamente perfusi impiantati nel 
topo non raggiungevano dimensioni maggiori a 2 o 3 mm. Tali valori dipendono 
tuttavia anche dalla domanda metabolica e dalla densità cellulare. Nel caso dei miociti 
cardiaci la richiesta metabolica è molto elevata e la densità dei capillari nel cuore 
adulto è di 2400-3000 mm2. Per ovviare a questa problematica alcuni ricercatori hanno 
aumentato la concentrazione di ossigeno oppure inserito dei trasportatori di ossigeno. 
Così è stato possibile ottenere anche scaffold di spessore maggiore ai 500 µm [13] [14]. 
I primi studi di Li e Leor mostrarono che innesti di gelatina o alginato popolati da 
miociti cardiaci erano visibili per un dato periodo e si comportavano come una sorta 
di cerotto cardiaco. Questi scaffold contenevano cellule nonostante non fosse fatto 
utilizzo di un immunosoppressore ed inoltre vascolarizzazione ed ipossia non 
sembravano rappresentare problemi importanti. Tuttavia indipendentemente dal tipo 
di cellula iniettata il problema della vascolarizzazione e della risposta immunitaria 
permangono e tuttora si cerca di capire se l’ingegneria tessutale apporti un effettivo 
miglioramento rispetto alla semplice iniezione di cellule [11] [15]. 
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1.4 L’Ingegneria tessutale cardiaca 
Il tessuto cardiaco ingegnerizzato presenta la potenzialità per avere un ruolo 
importante nel trattamento dell’infarto del miocardio. Questa nuova tipologia di 
terapia ha l’obiettivo di ricreare e rigenerare la funzione del miocardio a seguito di un 
infarto, ripristinando le capacità contrattili del cuore. L'ingegneria dei tessuti combina 
la biologia cellulare con l’ingegneria per costruire strutture tridimensionali in-vitro che 
permettano alle cellule di crescere, proliferare e differenziarsi prima dell’impianto. 
Affinché il processo di formazione di un nuovo tessuto in-vitro possa avvenire, si 
devono creare le condizioni favorevoli che portino le cellule a riprodursi e al contempo 
a rimanere sufficientemente vicine per avere l’organizzazione necessaria. Nell’ambito 
dell’ingegneria del tessuto cardiaco l'obiettivo è quello di sviluppare un tessuto che sia 
contrattile, non immunogenico, vascolarizzato, non tossico e con proprietà 
meccaniche simili al miocardio. Per creare tessuti cardiaci in-vitro l’ingegneria tessutale 
si serve di supporti detti scaffold costituiti da biomateriali di origine naturale o 
sintetica. Tra i fattori chiave da prendere in considerazione quando si sviluppa uno 
scaffold ci sono: 
Ø Scelta dello scaffold 
Ø Scelta delle cellule 
Ø Scelta delle condizioni bio-mimetiche 
 
1.4.1  La scelta dello scaffold 
 Gli scaffold sono di tre principali tipologie: 
Ø Scaffold preformati : sono inizialmente preparati in assenza di cellule e 
successivamente seminati. Questi consentono un grande controllo sulla 
struttura, sulla dimensione dei pori e sull’orientazione. Tali supporti vengono 
realizzati mediante l’utilizzo di diversi materiali biodegradabili (naturali o 
sintetici). Vengono fabbricati o attraverso la tecnica della liofilizzazione oppure 
tramite estrazione salina. A questa categoria appartiene anche l’organo 
decellularizzato per la realizzazione di patch cardiache. La matrice extracellulare 
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decellularizzata ha il vantaggio di preservare le componenti dell’ECM, che sono 
conservate tra le specie e quindi ben tollerate.  
Ø Scaffold in idrogel : queste strutture sono le più comuni poiché permettono 
di poter controllare forma, rigidezza e spessore, ma hanno lo svantaggio di non 
rispondere sempre efficacemente alla dinamicità meccanica dell’ambiente 
miocardico. Sono costituiti da materiali polimerici idratati ottenuti attraverso 
un processo di reticolazione del polimero in soluzione, che porta alla 
formazione di compartimenti rigonfi d’acqua (pori) e quindi alla formazione 
dell’idrogel vero e proprio. La reticolazione può essere ottenuta modulando la 
temperatura, il pH, con attivazioni enzimatiche, o con reticolanti chimici. 
L’integrità strutturale degli idrogel dipende da legami incrociati (cross-linking) 
formati da catene polimeriche (covalenti) e da interazioni fisiche (non 
covalenti). Gli idrogel utilizzati per la preparazione di scaffold sono 
generalmente biodegradabili, possiedono proprietà strutturali e meccaniche 
simili all’ECM (matrice extra-cellulare) di molti tessuti e possono essere 
impiantati in maniera poco invasiva. Tra i polimeri naturali da cui si possono 
ricavare idrogel ci sono l’alginato, il chitosano, il collagene, la fibrina, e l’acido 
ialuronico. Gli scaffold in idrogel possono essere iniettati direttamente anche 
nel sito del miocardio creando così un costrutto in-situ. 
Ø Strutture scaffoldless : letteralmente significa “senza scaffold” e consiste nel 
seminare cellule in-situ, direttamente sulla superficie da rigenerare, all’interno 
dell’organismo, senza l’ausilio di materiali di supporto. Attraverso 
l’applicazione di questa tecnica si evitano reazioni immunitarie. Rientra in 
questa categoria la “cell sheet engineering” in cui la semina delle cellule avviene su 
un particolare biomateriale polimerico, poli(N-isopropilacrilamide) (PIPAAm), 
sensibile alla temperatura: una volta che le cellule hanno raggiunto un elevato 
grado di adesione intercellulare, la riduzione di temperatura permette il 
distacco delle medesime dal supporto polimerico come fogli intatti, “cell 
sheet”, senza la distruzione delle giunzioni cellula-cellula e cellula-ECM. I 
singoli fogli potranno essere così impacchettati e quindi trasferiti nell’organo 
ospitante dove, grazie alla presenza di ECM, potranno aderire alla sua 
superficie (FIG.7) [2]. 
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FIG.7:	  Biomateriali,	  strutture	  e	  condizioni	  di	  coltura	  in-­‐vitro	  
 
1.4.2  La scelta delle cellule  
La componente fondamentale di neo-tessuto è costituita dalle cellule per cui è di 
primaria importanza, in base al contesto del tessuto cardiaco ingegnerizzato, la scelta 
della tipologia.  
In generale le cellule che sono mantenute in coltura possono derivare direttamente 
dalla dissociazione di un tessuto (colture cellulari primarie) o possono derivare da colture 
precedenti (ad esempio colture secondarie o terziarie). Nella maggior parte dei casi, 
tuttavia, le cellule derivate dalla dissociazione di tessuti hanno una limitata capacità 
replicativa e tendono a diventare "senescenti". Tra le cellule primarie più ampiamente 
studiate, malgrado le problematiche di carattere etico e morale, vi sono le cellule 
staminali: questa tipologia cellulare è capace di dividersi in coltura per periodi 
indefiniti di tempo e di differenziarsi generando cellule specializzate.  
Esistono diversi tipi di cellule staminali, suddivise in base alla capacita ̀ di differenziarsi:  
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Ø tot ipotenti : dotate di capacità illimitate, la loro differenziazione infatti può 
portare alla formazione di tutti i tessuti, compresi i tessuti extraembrionali. 
Dotate della potenzialità di formare un organismo completo;  
Ø pluripotenti : hanno la capacità di differenziarsi e di dare origine alla maggior 
parte dei tessuti di un organismo, compongono la massa cellulare interna della 
blastocisti, sfera cava che si forma dopo circa quattro giorni dalla fecondazione, 
all’inizio del processo di embriogenesi;  
Ø multipotenti : capaci di differenziarsi in tipi di cellule diverse, derivano dalla 
specializzazione delle cellule pluripotenti e sono dotate di specifiche funzioni. 
Sono presenti nei bambini ed anche negli adulti, ad esempio nel midollo 
osseo. Recenti studi hanno dimostrato che queste cellule possono differenziarsi 
oltre che in cellule muscolari scheletriche e neuroni anche in cardiomiociti sia 
in-vivo che in-vitro. Queste cellule sono inoltre in grado di rilasciare fattori di 
crescita, di prevenire la morte di miociti e di promuovere la rivascolarizzazione 
di tessuto ischemico o infartuato. Nonostante siano le più promettenti per la 
produzione in larga scala di cardiomiociti, la loro utilità è limitata da 
considerazioni etiche, dalla difficoltà nell’isolarle, dalla possibilità di rigetto e 
dalla presenza di rischi nell’indurre lo sviluppo di tumori. Sono caratterizzate 
inoltre da una potenziale capacità di provocare future aritmie.  
Ø unipotenti : capaci di differenziarsi in un unico tipo di cellule.  
Le diverse sorgenti di cellule staminali alle quali si fa maggiore riferimento nel 
processo di formazione di neo-tessuto cardiaco, tutte in grado di differenziarsi in 
cardiomiociti adulti, sono: mioblasti scheletrici, cellule del midollo osseo, cellule 
staminali residenti nel tessuto cardiaco, embrionali.  
Nell’ingegneria tessutale cardiaca spesso si fa utilizzo di cardiomiociti primari che 
tuttavia sono difficili da mantenere in coltura per lunghi periodi. Inoltre, il loro 
isolamento richiede il sacrificio di animali da laboratorio, il che ha sollevato non pochi 
problemi etici. 
Vi sono tuttavia linee cellulari in grado di replicarsi indefinitamente in coltura e che 
sono usate come modelli sperimentali. Le cellule di tali linee sono derivate da colture 
primarie di tumori o dalla manipolazione genetica di colture primarie non tumorali.  
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Tale manipolazione, collettivamente chiamata "immortalizzazione", prevede 
l'inserimento di specifici geni virali o anche la sola propagazione per molti passaggi di 
una coltura primaria. E’ un processo attraverso il quale una cellula si divide 
all’infinito, producendo così una linea di cellule identiche tra loro, detti cloni [16].  
Un esempio di linea cellulare immortalizzata è rappresentato dalle cellule H9c2, 
cardiomioblasti ventricolari di embrione di ratto che hanno dimostrato una maggiore 
resistenza rispetto ai cardiomiociti primari nelle colture cellulari. Le H9c2 presentano 
caratteristiche confrontabili con quelle espresse da cardiomioblasti embrionali, quali 
assenza di gap junctions, caveole, tubuli T, miofibrille con sarcomeri organizzati, 
presenza di reticolo endoplasmatico rugoso ben organizzato, superficie cellulare ricca 
di microvilli e correnti del Ca2+ di tipo L [17]. 
Questa linea cellulare, isolata dal tessuto ventricolare a tredici giorni dalla 
fecondazione, è utilizzata per mimare il muscolo scheletrico e cardiaco in-vitro grazie 
alle adeguate proprietà biochimiche, morfologiche ed elettriche.  
Una caratteristica importante di questa linea cellulare embrionale è la sua capacità di 
differenziarsi da mioblasti mono-nucleati in miotubi se coltivata in mezzo di coltura a 
bassa concentrazione sierica.  
Durante il processo di differenziazione, le cellule sviluppano per lo più un fenotipo di 
muscolo scheletrico, come evidenziato da specifici marcatori di differenziazione 
cellulare.  
 
1.4.3  La scelta delle condizioni bio-mimetiche 
Affinché l’ambiente di crescita delle cellule sia considerato adatto questo deve favorire 
l’amplificazione, la migrazione e la proliferazione delle cellule non specializzate nonché 
il differenziamento.  
L’influenza dell’ambiente sulla crescita cellulare si basa su quattro fattori: 
Ø La natura del  substrato o del la fase in cui avviene la crescita cel lulare :  
- solido (monostrato di cellule cresciuto su supporto rigido); 
- semisolido (substrati di collagene o agar); 
- liquido (cellule in sospensione).  
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Ø La cost i tuzione del la fase gassosa:  
un costituente importante della fase gassosa per la vita cellulare è rappresentato 
dall’ossigeno.  
Il fabbisogno di ossigeno cambia principalmente a seconda che le cellule che si 
utilizzano facciano parte di un organo oppure di una coltura cellulare. Le 
colture d’organo richiedono fino ad un 95% di ossigeno nella fase gassosa, così 
da permettere un rafforzamento della differenziazione e della proliferazione 
cellulare. Tuttavia per le colture cellulari è sufficiente la concentrazione di 
ossigeno atmosferica.  
Inoltre nei sistemi in-vitro l’ossigeno possiede scarsa solubilità e diffusione nel 
mezzo di coltura. Pertanto la progettazione di sistemi tridimensionali in-vitro 
deve tenere conto anche di questi aspetti al fine di garantire le migliori 
condizioni per l’espressione delle funzioni differenziate proprie della cellula.  
Il secondo componente della fase gassosa che può essere regolato è l’anidride 
carbonica. La CO2 si trova nella fase gassosa in equilibrio con HCO3
– secondo 
la seguente reazione: 
H2O + CO2 ⇔ H2CO3 ⇔H
+ + HCO3
— 
Queste due componenti influenzano direttamente il pH dell’ambiente e le loro 
condizioni di equilibrio sono fortemente influenzate dalla temperatura. Negli 
incubatori, la percentuale di CO2 presente, è del 5% anche se in alcuni casi 
può essere sufficiente il 2%, come nelle colture di fibroblasti e delle cellule 
della glia. 
 
Ø La temperatura d’ incubazione: 
la temperatura ottimale per le coltura cellulare dipende principalmente dalla 
temperatura del corpo dell’animale da cui la cellula è ottenuta, in particolare 
dalla temperatura della precisa parte anatomica (ad esempio la pelle ha una 
temperatura minore rispetto al resto del corpo). Ad esempio la temperatura 
raccomandata per le linee cellulari provenienti dal corpo umano è 37°C 
mentre dei volatili è di 38,5°C [18]. 
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      1.5  Stimolazione elettrica dello scaffold 
1.5.1  Stato dell’arte 
L’obiettivo dell’ingegneria tessutale cardiaca è quello di ricreare la struttura fisiologica 
e fornire così un valido supporto per la funzione delle cellule cardiache. Affinché si 
possa progettare un miocardio, le cellule devono infatti poter raccogliere i segnali 
similmente alle cellule del cuore nativo e perché questo accada la cellula si deve 
differenziare sia da un punto di vista molecolare che morfologico. Come visto 
precedentemente, i materiali e le tipologie cellulari sono di fondamentale importanza 
per ottenere costrutti capaci di mimare il tessuto cardiaco. Ad ulteriore supporto della 
funzione cellulare partecipa l’input fisico in termini di stimolazione meccanica ed 
elettrica. La stimolazione elettrica può essere sfruttata per la produzione di contrazioni 
cardiache sincrone e conduce ad un allineamento delle cellule e ad una organizzazione 
ultra-strutturale di notevole livello. In otto giorni di stimolazione elettrica è già 
possibile lo sviluppo di proprietà conduttive e contrattili che dipendono fortemente 
dal momento in cui la stimolazione ha inizio rispetto alla vita della coltura cellulare e 
dalla durata della stimolazione cardiaca. Come dimostra lo studio di Radisic et al., 
l’applicazione degli impulsi elettrici progettati per indurre le contrazioni aumenterebbe 
la differenziazione cellulare e l’assemblaggio funzionale del tessuto ingegnerizzato 
anche a livello fisiologico. In questo studio, i miociti ventricolari neonatali di ratto 
sono stati seminati su spugne di collagene Ultrafoam utilizzando Matrigel, dopodiché 
si è proceduto alla stimolazione elettrica delle cellule seminate su scaffold per otto 
giorni. Nel confronto con il suo controllo, si è potuta constatare l’effettiva crucialità 
dell’impulso elettrico nell’induzione di contrazioni spontanee, nella differenziazione 
ultrastrutturale e nella differenziazione cellulare a livello molecolare, grazie alla 
marcatura di specifici recettori cardiaci [19]. 
Un ulteriore studio, realizzato da Tandom et al., dimostra come la stimolazione elettrica 
conduca a contrazioni sincrone cellulari, ad una disposizione ordinata perpendicolare 
al campo elettrico delle cellule ed infine alla loro differenziazione. Anche in questo 
studio si è potuto evidenziare che gli effetti di stimolazione elettrica sono fortemente 
legati allo stadio cellulare alla quale si dà inizio alla stimolazione elettrica. Se applicato 
troppo presto, inibisce l'accumulo di proteine cardiache e si ha una scarsa resa nel 
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comportamento contrattile. Se applicato troppo tardi, la stimolazione non influisce sul 
differenziamento e sulla crescita cellulare. 
E’ stato osservato che per cardiomiociti di ratto neonatale seminati con Matrigel su 
scaffold di collagene, il momento ottimale per iniziare la stimolazione con un campo 
elettrico è dopo tre giorni di coltivazione, e la funzione contrattile può essere valutata 
dopo otto giorni [20]. 
Tuttavia la maggiore limitazione dei patches ingegnerizzati del miocardio è che spesso 
questi si comportano da isolanti e ostacolano il trasferimento dei segnali elettrici tra i 
cardiomiociti provocando aritmie quando lo scaffold viene testato in-vivo.  
Con lo studio di Pok et al.  si è cercato di fornire una soluzione a questa problematica 
disperdendo nanotubi di carbonio a parete singola in un idrogel costituito da 
chitosano e gelatina. In questi scaffold si sono raggiunte velocità di conduzione di 23 
cm/s e frequenze di battito spontaneo fino ai 310 battiti al minuto. Scaffold con queste 
caratteristiche possono essere utilizzati per la cura di difetti cardiaci come la tetralogia 
di Fallot, difetti del setto, etc., poiché raggiungono frequenze relativamente simili al 
battito naturale del ratto [21]. 
Lo studio di Ganji et al. investiga il comportamento delle cellule in merito alla loro 
proliferazione e all’ adesione allo scaffold se stimolate elettricamente. In questo caso le 
cellule H9c2 vengono seminate su scaffold di poliuretani integrati con nanotubi e 
nanofili d’oro. Per quattro giorni consecutivi le cellule seminate sono state stimolate 
elettricamente con un generatore di corrente alternata di frequenza 1 Hz, durata 
dell’impulso 2ms e voltaggio di 1V/mm per quindici secondi al giorno. Quello che è 
stato notato è che negli scaffold contenenti nano-composti d’oro e stimolati 
elettricamente la percentuale d’adesione incrementa fortemente al quarto giorno di 
semina. Al contrario oltre i quattro giorni di stimolazione l’adesione non mostra 
differenze significative rispetto agli scaffold in poliuretano privi di nanotubi e 
nanofilamenti d’oro [22]. 
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1.6  Stimolazione con Acido Retinoico delle cellule 
H9c2 
1.6.1  Stato dell’arte 
Spesso i cardiomioblasti ventricolari di embrione di ratto H9c2 sono stati sfruttati come 
modello cellulare utilizzato in alternativa ai cardiomiociti, soprattutto per la loro 
capacità di differenziarsi se sottoposti ad alcuni stimoli sia di natura fisica 
(stimolazione elettrica e meccanica) che chimica. Uno studio di Ana F. Branco et al. 
mostra la capacità delle suddette cellule di differenziare verso un fenotipo cardiaco 
quando il siero viene arricchito di acido trans-retinoico (FIG8).  
 
	  FIG.8:	  Formula	  chimica	  dell'Acido	  Retinoico 
I risultati rivelano che l’Acido Retinoico induce una differenziazione delle H9c2, nelle 
quali si ha un incremento dell'espressione dei geni che codificano per le proteine 
cardiache del sarcomero quali troponina T, trasportatori di Ca2+, rianodina e 
fosfolambano. Inoltre si verifica l’aumento di geni associati alla produzione di energia 
mitocondriale tra cui le subunità che costituiscono i complessi proteici coinvolti nella 
catena respiratoria come la creatina-chinasi mitocondirale e la carnitina palmitoiltrasferasi 
I. Di conseguenza, è stato dedotto che la differenziazione delle cellule H9c2 comporta 
un incremento della trascrizione di geni codificanti per proteine coinvolte nella 
gestione del calcio, del metabolismo glicolitico e mitocondriale, confermando che la 
differenziazione cellulare indotta da Acido Retinoico implica un importante 
rimodellamento della funzione mitocondriale. Oltre a ciò è stata notata una up-
regulation di geni coinvolti nella contrazione muscolare cardiaca e la conversione dei 
mioblasti mono-nucleati in miotubi se coltivati in un mezzo di terreno a bassa 
concentrazione sierica. Le cellule così ottenute possiedono una forma allungata e una 
bassa capacità proliferativa [17]. 
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1.7  I materiali 
1.7.1  I polimeri di origine naturale 
I polimeri di origine biologica hanno la caratteristica di essere biodegradabili. Quando 
utilizzati come supporti per la rigenerazione dei tessuti agevolano l’adesione, la 
proliferazione e il metabolismo cellulare. Hanno il vantaggio di dare vita a specifiche 
interazioni cellulari ma non hanno un’elevata disponibilità. Possono inoltre differire 
notevolmente a seconda dell’organismo da cui vengono prelevati. La degradazione è 
spesso dovuta a fenomeni di bio-erosione da parte di agenti biologici come enzimi, 
microbi e cellule ed i prodotti vengono escreti tramite fagocitosi. Si inseriscono in 
questa famiglia collagene, fibrina, chitosano, amido, acido ialuronico e la gelatina, 
utilizzata nel presente lavoro di tesi.  
 
1.7.1.1  La gelatina  
La gelatina è una miscela eterogenea costituita da acqua e proteine solubili ottenute 
dal collagene. E’ un prodotto di consistenza molle avente la proprietà di dare per 
riscaldamento liquidi viscosi che poi per raffreddamento si rapprendono in masse 
dure. Le proteine vengono estratte da pelle, tendini, legamenti e ossa. Gli 
amminoacidi maggiormente presenti sono glicina e prolina/idrossi-prolina, a seguire 
alanina, l’acido glutammico, l’arginina e l’acido aspartico. 
Il punto isoelettrico va da 7 a 9 per la gelatina di tipo A e da 4,8 a 5 per la gelatina di 
tipo B. La gelatina di tipo A deriva dal trattamento acido del tessuto della pelle di 
maiale mentre la gelatina di tipo B si ottiene per trattamento in ambiente alcalino 
delle ossa. Hanno inoltre differenti viscosità intrinseche e diverse capacità di formare 
film. La gelatina di tipo A, utilizzata nel presente lavoro di tesi, fornisce limpidità e 
plasticità mentre la gelatina di tipo B costituisce una struttura rigida. Per entrambe le 
tipologie di gelatina l’estrazione industriale avviene per sgrassamento delle materie 
prime, facendole bollire in acqua a moderate pressioni, all’interno di un’autoclave. 
L’acqua calda digerisce il collagene e si ottiene così la sua idrolisi. La temperatura 
dell’acqua assume una certa importanza in quanto influisce sulla stabilità del gel. Si 
procede con la rimozione dei residui di grasso e la soluzione restante viene lavorata 
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con metodi di vaporizzazione per ottenere una massa di una certa consistenza. Le 
masse gelatinose poi possono essere ritagliate in lastre sottili o ridotte in polvere ed 
essiccate in ambienti ad aria condizionata. Le gelatine si rigonfiano in acqua fredda e si 
sciolgono in acqua bollente dando soluzioni dotate di forte potere adesivo, infatti a 
40° la gelatina è in soluzione acquosa e diviene gel quando si passa alla temperatura 
ambiente.  
Come biomateriale mostra interessanti possibilità di utilizzo: è infatti un polimero 
naturale completamente riassorbile in-vivo e le sue proprietà chimico-fisiche possono 
essere facilmente modulate [23]. 
E’ caratterizzata da una buona compatibilità, provoca una bassa risposta immunitaria 
ed è un buon substrato per l’adesione cellulare chemiotattica; tuttavia scaffold costituiti 
da gelatina presentano scarse proprietà meccaniche, per cui diviene necessaria 
l’introduzione di un cross-linkante nella miscela che oltre a migliorare le proprietà 
meccaniche incrementa anche la stabilità termica [24]. 
Nella gelatina gli amminoacidi si legano l’uno all’altro per mezzo di legami peptidici. 
La tipica sequenza nella gelatina è come per il collagene “Glicina-X-Y”, dove X 
corrisponde maggiormente alla prolina e Y all’Idrossiprolina (FIG.9) [25]. 
 
	  FIG.9:	  La	  composizione	  chimica	  della	  gelatina	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1.7.2  I cross-linkanti per reticolazione del polimero 
Il processo di reticolazione del polimero, in soluzione, viene definito cross-linking e 
porta alla formazione di compartimenti stabili, rigonfi di acqua e quindi alla 
realizzazione dell’idrogel vero e proprio. Esistono due principali metodi di 
reticolazione: cross-linking fisico e cross-linking chimico [25]. Il cross-linking chimico, 
utilizzato nel presente lavoro di tesi, consiste nella creazione di legami covalenti fra le 
catene del polimero e i metodi più usati sono reazioni indotte da reagenti chimici che 
garantiscono brevi tempi di reticolazione e risultano utili evitando l’uso di ulteriori 
reagenti. Ciò assicura all’idrogel proprietà meccaniche ottimali per numerose 
applicazioni [27]. 
 
1.7.2.1  La genipina 
La genipina (FIG.10) è estratta dai frutti della Gardenia Jasminoides Ellis, tradizionale 
medicinale orientale usato nel trattamento di infiammazioni, ittero, mal di testa, 
edema, febbre, disordini epatici e ipertensione; inoltre i suoi pigmenti erano usati 
come coloranti alimentari nei paesi orientali. 
 
FIG.10:	  La	  formula	  chimica	  della	  genipina	  
 
La genipina provoca una significativa riduzione dello swelling in soluzione fisiologica e 
migliora la stabilità termica e le proprietà meccaniche.  
Alcuni studi dimostrano che concentrazioni di genipina maggiori dello 0,67% 
comportano una buona stabilizzazione del film e il rilascio di gelatina dopo un mese in 
soluzione tampone è del 2% [28]. Le proprietà meccaniche, termiche e di swelling sono 
molto simili a quelle ottenute con la gluteraldeide ma con differenze significative per 
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quanto riguarda la tossicità. Recenti studi hanno dimostrato che la genipina è circa 
10.000 volte meno tossica ed è stato individuato che soltanto ad una concentrazione 
maggiore di 80 ppm (parti per milione) è dannosa per le cellule. E’ caratterizzata da 
una colorazione blu che segue la reazione spontanea tra genipina e amminoacidi. Altri 
ricercatori hanno individuato che la reticolazione della gelatina con genipina, per 
valori bassi di temperatura, è dominata da legami a idrogeno, mentre in regime di alta 
temperatura il cross-linking è dominato da legami covalenti [29].  
 
1.7.3  I nanotubi di carbonio 
I nanotubi di carbonio sono stati scoperti in maniera fortuita nel 1991 dal ricercatore 
giapponese Sumio Iijima, che ne ha osservato la presenza tra i prodotti secondari della 
produzione di fullereni [30]. 
E' estremamente difficile dare una definizione precisa dei nanotubi di carbonio, 
soprattutto a causa dell'enorme varietà di taglie e conformazioni che essi possono 
avere. In generale è possibile dividere i nanotubi in due grandi famiglie: i nanotubi a 
parete singola (single-walled nanotubes, o SWNT) e i nanotubi a parete multipla 
(multi-walled nanotubes, o MWNT). 
I SWNT possono essere considerati, per conformazione e struttura, come appartenenti 
alla famiglia dei fullereni, mentre i MWNT sono più prossimi alla famiglia dei 
nanofilamenti, di cui rappresentano un caso particolare. 
Per meglio comprendere la natura e le caratteristiche dei nanotubi è quindi necessario 
chiarire cosa si intenda per "fullereni" e "nanofilamenti". 
I fullereni sono delle "gabbie" approssimativamente sferiche formate da un 
arrangiamento ordinato di strutture esagonali e pentagonali di atomi di carbonio, dove 
la quantità dei poligoni presenti e la loro relativa proporzione determinano la forma e 
le dimensioni del fullerene. Le nanofibre, o nanofilamenti, sono delle strutture fibrose il 
cui diametro è compreso tra qualche decina e qualche centinaio di nanometri. 
Queste fibre possono avere strutture molto differenti, spaziando dai "graphite wiskers", 
costituiti da uno strato di grafite arrotolato più volte su se stesso, fino alle fibre 
"platelet", costituite da strati di grafite perpendicolari all'asse della fibra. 
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1.7.3.1  I nanotubi di carbonio a parete singola  
I primi Single-Walled Nanotube (SWNT) sono stati prodotti nel 1993 per mezzo di un 
sistema ad arco elettrico con elettrodi composti da una miscela carbone-cobalto [31]. 
Un SWNT ideale può essere descritto come un tubo in carbonio formato da uno 
strato di grafene arrotolato su se stesso a formare un cilindro, chiuso alle due estremità 
da due calotte emisferiche (FIG.11).  
 	  
	  
FIG.11:	  la	  struttura	  del	  SWNT	   
 
Il corpo del nanotubo è formato da soli esagoni, mentre le strutture di chiusura (le sue 
semisfere) sono formate da esagoni e pentagoni, come i normali fullereni. Nella realtà i 
nanotubi presentano spesso dei difetti strutturali o delle imperfezioni nella struttura 
geometrica (ad esempio la presenza di strutture pentagonali o ettagonali nel corpo del 
tubo) che deformano il cilindro. La maggior parte dei nanotubi a singola parete ha un 
diametro che si aggira intorno a 1 nm e lunghezze dell'ordine dei micron. I MWNT 
sono invece nanotubi formati da più fogli di grafene arrotolati, di diametri crescenti.  
Posseggono delle buone proprietà meccaniche con elevata flessibilità e rigidità, grazie 
all’ibridazione sp2 del legame carbonio-carbonio. Mostrano caratteristiche chimiche 
quali elevata inerzia e alta resistenza sia agli antiossidanti che agli acidi. Nonostante 
l’affinità strutturale al piano di grafene, che è un materiale semimetallico, i SWNT 
possono assumere comportamento metallico o semiconduttore a seconda del modo in 
cui il piano è arrotolato a formare il tubo. L'attenzione sulle possibilità fornite dai 
CNTs è cresciuta soprattutto negli ultimi anni portando a studiare la loro applicazione 
	   34	  
in campo biologico come drug delivery transporter, selective cell destruction agents, 
biosensori, substrato per la crescita cellulare e materiale per impianti protesici [32].  
Oltre alle buone proprietà conduttive, i nanotubi di carbonio hanno il potenziale di 
provvedere al rinforzo della struttura dello scaffold. Disperdendo una piccola frazione 
di nanotubi di carbonio in polimeri sia di origine naturale che sintetica, sono stati 
notati significativi miglioramenti nella resistenza meccanica. Inoltre sono noti studi 
che dimostrano che cellule coltivate in-vitro sono cresciute con successo in presenza di 
nanotubi di carbonio ed è dimostrato che nonostante i nanotubi non siano degradabili 
possono facilmente essere espulsi dal corpo.  
La cito-tossicità è dose-dipendente ed è stato constatato che dosi di 0,6 mg/mL hanno 
un grave impatto sulle funzioni cellulari a causa dello stress-ossidativo, tuttavia esistono 
alcuni studi che dimostrano un comportamento coadiuvante nella crescita cellulare in-
vitro. Per quanto riguarda la tossicità in-vivo, questa è dovuta all’agglomerazione dei 
nanotubi di carbonio nelle vie aeree principali del topo, in cui dosi di 0,5 mg/mL 
portano a morte il 50% della popolazione [33]. 
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2.  IL BIOPRINTING 
2.1  La biofabbricazione 
Sono stati impiegati numerosi metodi per fabbricare scaffold, tra le quali tecniche 
come la lisciviazione del particolato e la liofilizzazione. Ciò nonostante, il controllo 
delle dimensioni, della micro-architettura e dell'inter-connettività dei pori, 
necessari per il trasporto di ossigeno e delle sostanze nutritive per la sopravvivenza 
delle cellule, ha sempre rappresentato un problema. Inoltre, i residui dei solventi 
organici usati per sciogliere i biomateriali possono rimanere negli scaffold, ed essere 
tossici per le cellule. La fabbricazione additiva nasce dall’esigenza di voler superare 
queste limitazioni con processi volti alla fabbricazione di oggetti da modelli 3D 
computerizzati [34]. Inoltre rappresenta una vera rivoluzione per innumerevoli 
settori industriali (architettura, edilizia, meccanica, nautica) e per la medicina, 
poiché permettono di realizzare modelli con una riduzione di costi impensabile 
fino a pochi anni fa. Come suggerisce il nome, la fabbricazione additiva è il contrario 
di quella sottrattiva che da sempre ha rappresentato la fabbricazione tradizionale. 
Con la fabbricazione sottrattiva la lavorazione ha inizio su un pezzo di materiale più 
grande del prodotto finito, che viene scavato e lavorato, fino a ridurlo alla forma 
voluta. Al contrario con la fabbricazione additiva si parte molto spesso da un fluido e 
lo si converte in un prodotto di forma tridimensionale sviluppandolo sulla base di 
un modello digitale. Ciò è reso possibile attraverso speciali stampanti a getto di 
inchiostro. Così il bio-printing, nato in questo contesto, emerge come uno 
strumento per produrre strutture o tessuti ingegnerizzati da poter impiegare 
direttamente sull’uomo per riparare o sostituire i tessuti danneggiati. Con questa 
tecnologia è possibile il posizionamento preciso di cellule, biomateriali e 
biomolecole in luoghi spazialmente predefiniti all'interno di strutture 
tridimensionali (3D) [35]. Tra le tecnologie di bio-stampa più utilizzate vi sono la 
stampa a getto d’inchiostro e la stampa ad estrusione. Con la stampa ad estrusione si 
dispensano filamenti continui di materiale costituito da cellule mescolate con 
idrogel attraverso micro-ugelli per la fabbricazione di strutture 2D o 3D . Il maggior 
vantaggio è dovuto alla possibilità di utilizzare polimeri, tuttavia la risoluzione è 
piuttosto bassa (>100 µm). Nella stampa a getto d’inchiostro le strutture 2D e 3D 
sono generate grazie alla riduzione in picolitri di goccioline ottenute dal bio-
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inchiostro. I vantaggi sono i bassi costi di produzione, la possibilità di rilascio di 
cellule e l’elevata risoluzione di stampa. 
 
2.2  La tecnologia inkjet  
La tecnologia Inkjet consiste nel rilascio di gocce d’inchiostro attraverso piccole 
fessure della cartuccia (nozzle) che vanno a depositarsi su un substrato di cui 
occupano una specifica posizione al fine di creare un’immagine [36]. In passato la 
tecnologia inkjet è stata ampiamente impiegata nell’industria elettronica e in micro-
ingegneria per stampare materiali elettronici e recentemente è stata adattata anche 
alla medicina e alla bioingegneria per applicazioni quali screening dei farmaci e del 
genoma, per la produzione di biosensori e, negli ultimi anni, si sono poste le basi 
affinché la stampa inkjet possa essere utilizzata per generare scaffold 3D [34]. Con 
questa tecnologia, oltre alla possibilità di poter depositare il materiale per la 
fabbricazione dello scaffold, vi è anche quella di poter deporre cellule viventi, 
nutrienti, terapie farmacologiche, fattori di crescita ed altri componenti chimici al 
momento giusto, alla posizione adeguata e in quantità precisa. La scelta di utilizzare 
questa tecnologia dipende da due fattori importanti quali velocità e i bassi costi di 
produzione, che ripagano la minore risoluzione rispetto ad altri metodi come la 
litografia [37]. La tecnologia inkjet si divide in due macro aree: Continuos Ink-Jet 
(CIJ) e Drop On Demand (DoD) (FIG.12) 
 
 
	  FIG.12:	  Le	  stampanti	  a	  getto	  d’inchiostro	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Nella tecnologia CIJ, una pompa ad alta pressione dirige inchiostro liquido da un 
serbatoio attraverso un ugello microscopico, creando un flusso continuo di 
goccioline di inchiostro. La tecnologia CIJ opera ad elevate velocità ma la qualità di 
stampa è piuttosto bassa.  
Nella stampa a getto d'inchiostro DOD, più recente, vi è un maggiore controllo sul 
rilascio dell’inchiostro che determina una più alta risoluzione. Per questo motivo la 
maggior parte delle attività di stampa inkjet è oggi rappresentato dal metodo drop-
on-demand che, a seconda del meccanismo utilizzato nel processo di formazione 
delle gocce, si distingue in quattro tipologie: termica, piezoelettrica, elettrostatica, e 
acustica.  Oggi la maggior parte delle stampanti a getto d'inchiostro drop-on-demand 
sul mercato sfrutta i metodi termici e piezoelettrici. 
 
Ø Metodo termico: in corrispondenza di ogni ugello è posizionato un 
resistore attraverso il quale vengono fatti passare impulsi di corrente; ad ogni 
impulso il resistore si scalda alla temperatura di alcune centinaia di gradi in pochi 
microsecondi e genera, nell'inchiostro a contatto con esso, una bolla di vapore 
(FIG.13). L'espansione di quest'ultima provoca l'espulsione della goccia dall'ugello 
soprastante; questa è la tecnologia più diffusa ed è utilizzata da Hewlett-Packard, 
Canon, Lexmark e Olivetti;  	  
Ø Metodo piezoelettrico: sotto ogni ugello è sistemato un canale circondato 
da un cristallo piezoelettrico; un impulso elettrico provoca la deformazione del 
cristallo e conseguentemente la repentina strozzatura del canale e l'eiezione 
dell'inchiostro (FIG.14); è la tecnologia utilizzata da Epson [37]. 
 
 
	  FIG.13:	  Thermal	  Inkjet	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  FIG.14:	  Piezoelettrico	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2.2.1  La tecnologia Thermal InkJet  
 
Per stampare gli scaffold conduttivi oggetto della tesi è stata utilizzata una stampante 
Thermal InkJet (TIJ). Fra la moltitudine di stampanti inkjet presenti sul mercato, le più 
comuni sono i modelli proposti dalla Hewlett Packard (HP) e dalla Canon. Per 
produrre la goccia nelle stampanti TIJ si sfrutta un elemento riscaldante posto vicino 
all’ugello che, attivato da un impulso della durata di circa 5 µs, promuove la 
formazione e l’espansione di una bolla fino a che non si assiste ad un aumento locale 
della pressione ed alla successiva formazione ed espulsione di una goccia.  
 
     	  
FIG.15:	  Le	  cartucce	  Thermal	  Inkjet	  	  
 
Nella fase di formazione della goccia si possono distinguere: il tempo per riscaldare 
l’elemento riscaldante pari a 5 µs, il tempo per espellere una goccia pari a 10 µs, il 
tempo di formazione di un’altra goccia che varia da 80 a 200 µs (FIG.15).  Una volta 
spento l’elemento riscaldante la bolla che si era formata, e che aveva espulso la goccia, 
collassa, e grazie ad una depressione parte del fluido viene riportato dentro l’ugello 
[38]. 
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Le caratteristiche della stampante TIJ utilizzata sono:  
 
Ø Diametro dell’ugello = 90 µm   
Ø Volume della goccia = 120 pl   
Ø Frequenza = 5 - 50 kHz   
Ø Velocità di stampa = 8 m/s   
 
La tecnologia TIJ è molto indicata qualora si debba deporre del materiale vivente, 
questa constatazione può essere dimostrata calcolando la profondità di penetrazione 
del calore attraverso il liquido da stampare. Prendendo in esame l’acqua e sapendo che 
l’elemento riscaldante si scalda in circa 5 µs (tempo caratteristico), che la diffusività 
cinematica dell’acqua è α = 0.142*10-2 cm2/s e che la legge da seguire è   
 
si trova che L = 0.845 µm, e quindi su 90 µm meno dell’1% di liquido risente 
dell’aumento della temperatura, ciò rende possibile l’utilizzo di materiale vivente.   
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2.2.2  Le caratteristiche dei fluidi 
Un requisito fondamentale da valutare è la stampabilità di un inchiostro. Ogni singola 
goccia può essere caratterizzata da un set di parametri adimensionali quali: numero di 
Reynolds (Re), numero di Weber (We), numero di Ohnesorge (Oh). 
 	  -­‐	  Re = νρδ
η
=
forze inerziali
forze viscose 	  	  -­‐	  We = ν2ρδ
γ
=
forze inerziali
tensione superficiale 	  
	  -­‐Oh = WeRe = forze viscosetensione superficiale 	  	  
Dove ρ,η e γ sono rispettivamente densità, viscosità dinamica e tensione superficiale 
del fluido, ν è la velocità e δ è la lunghezza caratteristica.  
Il numero di Reynolds, Re, è il rapporto tra le forze d’inerzia e forze viscose. Permette 
di valutare se il flusso di scorrimento di un fluido è in regime laminare (valori più 
bassi) o turbolento (valori più alti). Il numero di Weber, We, descrive il rapporto tra 
forze inerziali come l’energia cinetica della goccia e tensione superficiale del liquido. Il 
numero di Ohnesorge, Oh, talvolta espresso come il suo inverso Z = 1/Oh, indica il 
rapporto tra forze viscose, densità e tensione superficiale del fluido, ed è il numero 
maggiormente utilizzato per descrivere la stampabilità di un inchiostro. 
La variazione dei parametri influisce sulla stampabilità nel seguente modo:  
- 0.1 < Oh < 1 buona stampabilità 
- We bassi non si stampa perché le forze di tensione superficiale impediscono il 
rilascio della goccia 
- Re, We alti fenomeno dello splash 
- Re basso si formano delle gocce satellite. 
Tramite i valori limite del parametro Z, è possibile costruire un grafico, usando come 
coordinate i numero di Reynolds e Weber, che può essere utilizzato per definire le 
proprietà di un fluido (FIG.16). 
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  FIG.16:	  Grafico	  che	  descrive	  le	  proprietà	  di	  un	  fluido	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2.3  Le limitazioni e le prospettive 
Varie tecnologie bioprinting sono state sviluppate e utilizzate per applicazioni nelle 
scienze della vita, che vanno dallo studio dei meccanismi cellulari alla costruzione di 
impianti di organi e tessuti. Queste tecnologie hanno dimostrato poter deporre con 
precisione cellule, biomateriali e molecole biologiche, tuttavia, la costruzione di 
strutture di organi e tessuti complessi rimane pur sempre una sfida. Per sviluppare 
ulteriormente queste tecnologie e poterle sfruttare nell’ambito clinico, devono essere 
superate ancora molte limitazioni. Un problema comune delle strutture fabbricate con 
le tecnologie attuali di bioprinting è la mancanza di resistenza meccanica dei costrutti 
stampati a causa delle proprietà intrinseche degli idrogel. Le strutture stampate devono 
possedere una resistenza meccanica sufficiente a mantenere la loro forma e resistere 
alle sollecitazioni esterne dopo l'impianto, tuttavia la maggior parte degli idrogel 
utilizzati nei sistemi bioprinting possiedono basse proprietà meccaniche e il bio-
inchiostro ha bisogno di mantenere una bassa viscosità per evitare l'intasamento degli 
ugelli per la deposizione [34]. 
Ad oggi, strutture cardiovascolari, cioè costrutti di vasi sanguigni, del miocardio o delle 
valvole cardiache (FIG.17), sono state bio-stampati con successo e con una buona 
risoluzione, un'architettura simile al tessuto nativo e alcune delle sue funzioni, tuttavia, 
la bio-fabbricazione è ancora ad uno stadio prematuro. 
	  FIG.17:	  Valvola	  tricuspide	  realizzata	  dall’Università	  di	  Padova	  con	  stampa	  3D	  	  
Pertanto, in futuro si avrà l’esigenza di concentrarsi su nuovi materiali biocompatibili 
che mantengano l'integrità strutturale. Un esempio potrebbe essere rappresentato da 
idrogel con appropriate proprietà meccaniche e coefficienti di diffusione e di 
biocompatibilità adeguati. Solo tramite questi perfezionamenti si potranno ottenere 
miglioramenti nelle applicazioni dell’Ingegneria dei tessuti cardiovascolari [35]. 
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2.4  La stampante InkJet Penelope 
Il dispositivo utilizzato nel presente lavoro di tesi è la stampante inkjet 3D Penelope 
(FIG.18) ottenuta dalla modifica di una HP Deskjet 340, in grado di stampare 
soluzioni acquose tramite una tecnica di stampa strato per strato che definisce 
strutture 3D.  
	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  FIG.18:	  Stampante	  Inkjet	  Penelope	  	  
L’aspetto è quello di una classica stampante dotata di cartuccia e di un’area di stampa. 
La cartuccia (FIG.19) si muove lungo l’asse x ed è controllata dal sistema di 
movimento originale della HP Deskjet 340. L’area di stampa è collocata su un carrello 
che si muove sull’asse y. Lungo l’asse verticale è stato aggiunto l’asse z per modificare la 
distanza tra la deposizione del piano e la cartuccia. La stampante, la procedura di 
stampa e la gestione delle immagini sono gestiti tramite un software da cui è possibile 
scegliere il numero di stampe da effettuare ed il substrato su cui realizzare la stampa, 
ad esempio su un vetrino o su una piastra multiwell [39].  	  
	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  	  FIG.19:	  Cartucce	  Penelope	  Thermal	  Inkjet	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2.4.1  Caratteristiche della testina di stampa 
Ai fini della qualità della stampa assume un ruolo di fondamentale importanza anche 
la testina di stampa di cui è provvista la cartuccia della stampante Inkjet. Diverse 
ricerche hanno evidenziato che queste cartucce rappresentano un valido mezzo per il 
sistema bioprinting, grazie alla possibilità di stampare cellule vitali che rimangono tali 
anche dopo il processo di stampa [40]. La cartuccia deve garantire affidabilità nella 
stampa di vari tipi di cellule oltre che essere facilmente smontabile e pulibile, processo 
fondamentale soprattutto quando si sostituiscono al normale inchiostro soluzioni 
biologiche. La cartuccia è formata da una camera contenente inchiostro, una testina di 
stampa dove sono posizionati gli ugelli ed una connessione elettrica. Una delle 
caratteristiche più importanti della cartuccia è l’adeguato numero di ugelli e le loro 
dimensioni per l’applicazione nel bioprinting, infatti la risoluzione e la qualità di stampa 
dipendono molto dalla testina di stampa (FIG.20) [41]. Un aspetto da tenere in 
considerazione sono il diametro e la lunghezza del canale degli ugelli poiché 
influenzano la tensione superficiale della goccia d’inchiostro che si verrà a creare al 
momento della stampa. Un dimensionamento non conforme delle grandezze sopra 
citate potrebbe indurre fenomeni di cavitazione, sovra riscaldamento del materiale e 
sforzi di taglio elevati. 
	  FIG.20:	  la	  testina	  di	  stampa	  	  
La cartuccia utilizzata in questo lavoro di tesi, prodotta dalla HP, presenta degli ugelli 
con diametro di 90 µm distanziati di 180 µm disposti su due file parallele tra loro 
sfasate di 90 µm, così da ottenere una distanza complessiva tra un ugello e all’altro di 
90 µm. La risoluzione di stampa è di 300 dpi ma si può giungere anche ad una 
risoluzione di 600 dpi. 
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2.4.2 Analisi teorica pre-stampa   
Prima di procedere con la stampa dei campioni sono state effettuate delle valutazioni 
per capire quante volte stampare una sostanza affinché si possa replicare, sul substrato, 
la concentrazione che ha all’interno della cartuccia. Di seguito sono state effettuate 
delle considerazioni facendo variare lo spessore di penetrazione delle gocce che si 
depositano nel substrato (FIG 21).    
	  FIG.21:	  Modello	  di	  un	  elemento	  di	  substrato	  
 
Viene isolato un elemento di un substrato, assumendo che : (1) esso abbia la forma di 
un prisma a base quadrata all’interno del quale vengono depositate gocce attraverso 
una stampante inkjet; (2) le gocce (sferiche) occupano nel prima 90 µm sia lungo X che 
lungo Y (a = 90 µm, b = 90 µm); (3) è noto il volume di ogni goccia V1 = 120 pl e fissa 
la massa M di sostanza da stampare. Si può ricavare una relazione che lega la variazione 
di concentrazione C(z) della sostanza nel substrato alla variazione di altezza Δz del 
parallelepipedo considerato:  
C(Z ) = Ma*b*∂z  → C ∝ 	   1Δz  
Una seconda relazione tra C e Δz  può essere ricavata sfruttando la formula della 
diluizione:  
	  C1V1 =C2V2  
C1 è la concentrazione della sostanza nella cartuccia da cui vengono espulse le gocce 
ed è nota, V2 è il volume del parallelepipedo e dipende da Δz ,	  C2 è la concentrazione 
	   46	  
della sostanza all’interno del parallelepipedo. Dalla legge della diluizione sopra citata si 
può ricavare la concentrazione C2 in funzione di Δz e di N (numero di gocce), nel 
seguente  modo:  
C2 =
C1 *(120*103µm3)
90µm*90µm*Δz *N 	  
Si può anche definire un parametro ς =
(120*103µm3)
90µm*90µm = 14.8 µm , ne segue che:  
C2 =
C1 *ς
Δz *N  
Per replicare nel substrato la medesima concentrazione che si ha all’interno della 
cartuccia (C1 = C2) si dovrà stampare un numero pari a:  
N = Δz
ς
	  
Data la profondità di penetrazione su un substrato di gelatina pari a 500 µm, ottenuta 
da precedenti esperimenti, la replica della concentrazione si ottiene stampando 30 
volte.  
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3. LE FASI E GLI OBIETTIVI DEL LAVORO DI 
TESI 
  
Uno tra i grandi obiettivi degli studi nell’ambito dell’ingegneria tessutale e della 
medicina neo-rigenerativa è quello di ottenere cerotti cardiaci costituiti da una base 
biodegradabile su cui possano essere seminate cellule indifferenziate che, se stimolate 
opportunatamente, conducano allo sviluppo di un fenotipo di tipo cardiaco su 
modelli sperimentati in-vitro. 
I tre stimoli che possono essere sfruttati per questo scopo sono: 
 
1. stimolo elettrico 
2. stimolo meccanico 
3. stimolo chimico 
 
In questo lavoro di tesi vengono valutati gli stimoli elettrici e gli stimoli chimici. 
Per questo motivo, nella prima fase sono stati fabbricati scaffold conduttivi costituiti da 
una base di gelatina di tipo A su cui è stata stampata una griglia di nanotubi di 
carbonio, caratterizzati da una buona conducibilità elettrica. Lo scaffold così ottenuto è 
stato reticolato con la Genipina, un cross-linkante naturale estratto dal frutto della 
gardenia. Per la stampa 3D della griglia di nanotubi di carbonio e della Genipina è stata 
adoperata la stampante Thermal Inkjet Penelope, progettata e costruita nel laboratorio 
di Ingegneria Tessutale del Centro di Ricerca Interdipartimentale “Enrico Piaggio” di 
Pisa.  
Affinché le linee che costituiscono la griglia siano della larghezza desiderata, è stata 
fatta preventivamente un’analisi dimensionale delle linee di nanotubi di carbonio in 
cui si è identificato il rapporto tra le dimensioni della linea teorica e le dimensioni 
della linea sperimentale. Gli scaffold, che sono stati fabbricati nella prima fase, 
possedevano due diverse concentrazioni di nanotubi di carbonio:  
- scaffold con CNTs 0,3% (p/v) (ottenuti effettuando la stampa per dieci volte 
consecutive);  
- scaffold con CNTs 0,6%(p/v) (ottenuti effettuando la stampa per venti volte 
consecutive). 
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Successivamente, è stata realizzata l’analisi sulla conducibilità elettrica dei suddetti 
campioni alle due diverse concentrazioni e in tre diversi contesti.  
 
E’ stato misurato il valore dell’impedenza degli scaffold in condizioni:  
- DRY (campione secco); 
-  WET (campione idratato in PBS);  
-  MEDIUM (campione immerso in 700 µL di PBS).  
Alla luce dei risultati di conducibilità elettrica e in accordo con i precedenti studi di 
citotossicità, è stata identificata la concentrazione di nanotubi di carbonio adeguata 
per gli scaffold. 
Nella seconda fase del lavoro di tesi, nell’Istituto di Fisiologia Clinica del CNR di Pisa, 
gli scaffold sono stati seminati con cardiomioblasti ventricolari di embrione di ratto, le 
H9c2, ottenute da una linea cellulare immortalizzata ed inseriti all’interno di un bio-
reattore che simula in modo verosimile l’ambiente cardiaco.  
Il bioreattore è costituito da una multiwell e da un coperchio munito di aghi in platino 
mediante i quali, gli impulsi di corrente elettrica, derivanti da un generatore di 
corrente, vengono trasferiti alle griglie di nanotubi di carbonio presenti negli scaffold e 
di conseguenza alle cellule seminate su di essi.  
Lo scopo  del presente lavoro di tesi consiste nel verificare il differenziamento cellulare 
indotto da una stimolazione di tipo elettrico e nel suo confronto con un sistema di 
riferimento caratterizzato da stimolo di tipo chimico tramite terreno di coltura 
arricchito con Acido Retinoico, un metabolita della vitamina A, noto per indurre 
differenziamento cellulare che comporta lo sviluppo di un fenotipo più simile a quello 
cardiaco. 
Per evidenziare l’avvenuto differenziamento si è proceduto con la marcatura di 
specifici target, che caratterizzano i cardiomiociti ma che non sono presenti nelle 
cellule H9c2 nel loro stadio iniziale.  
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4.  MATERIALI E  METODI 
4.1 La fabbricazione degli scaffold 
Per la realizzazione degli scaffold è stata preparata una soluzione acquosa di gelatina al 
5% (p/v) su cui è stata stampata una soluzione acquosa di nanotubi di carbonio all’1% 
(p/v). Per la reticolazione della gelatina si è utilizzato la  genipina, in una soluzione di 
PBS/Etanolo alla concentrazione dell’1% (p/v) . 
4.1.1 La soluzione di gelatina 
È stata preparata una soluzione acquosa contenente gelatina A (Sigma Aldrich St. 
Louise USA) in acqua distillata MilliQ 5% (p/v). E’ stata scelta questa concentrazione 
perché in uno studio svolto in un precedente lavoro è stato osservato che la gelatina 
poteva essere stesa su un vetrino con più agevolezza rispetto a concentrazioni maggiori. 
La soluzione è stata posta su un agitatore magnetico (Heating Magnetic Stirrer) e 
portata a 40°C finché non è stato ottenuto un composto limpido ed omogeneo. 
Successivamente, sono stati prelevati 1 mL della soluzione e depositati su una piastra 
di Petri. La suddetta piastra contenente la gelatina viene posta in un frigorifero per un 
minuto circa al fine di far gelificare parzialmente il supporto di gelatina. Sul supporto 
ottenuto sono state in seguito effettuate le stampe di nanotubi di carbonio e genipina. 
 
4.1.2 La soluzione di genipina 
Sono stati preparati 2mL di una soluzione contenente Phosphate Buffered Saline 
(PBS)/Etanolo in rapporto 9:1 (v/v): tale concentrazione garantisce un’elevata qualità 
di stampa. Nella soluzione di PBS/Etanolo è stata disciolta genipina in polvere, così da 
ottenere una concentrazione all’1% (p/v), concentrazione che ha dimostrato non 
pregiudicare la stampabilità. La soluzione è stata posta in agitatore per 45 minuti, allo 
scopo di ottenere la completa dissoluzione dei cristalli di genipina.  
 
4.1.3 La soluzione di nanotubi di carbonio  
La soluzione all’1% (p/v) è stata eseguita disperdendo nanotubi di carbonio in acqua 
distillata MilliQ. La dispersione è stata dispersa con l’aiuto do 75µL di Tween®20, un 
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surfattante, ed è stata sonicata con il dispositivo VIBRAcell alla potenza di 2 watt per 2 
ore (pause di 5 minuti ogni 30 minuti di sonicazione).  
 
4.2 La caratterizzazione delle linee  
di nanotubi di carbonio 
 
Prima della fabbricazione degli scaffold per il modello di tessuto cardiaco, sono state 
condotte delle prove al fine di verificare se lo spessore di linee di nanotubi di carbonio 
stampate coincidesse con quello delle linee teoriche. Con l’aiuto del Software GIMP 
sono state costruite delle immagini per la stampa dei nanotubi di carbonio: le 
immagini contengono linee di varie dimensioni disposte parallelamente ed 
ortogonalmente, rispetto al movimento della cartuccia. Le immagini (FIG.22) sono 
state stampate 10 volte, ottenendo una concentrazione dello 0,3 %(p/v), su un 
substrato di gelatina 5% (p/v) depositato in una capsula di Petri, secondo il seguente 
schema: 
- linee da 1 px (90 µm) distanziate di 8 px disposte parallelamente (A) ed 
ortogonalmente (D);  
- linee da 2 px (180 µm) distanziate di 8 px disposte parallelamente (B) ed 
ortogonalmente (E); 
- linee da 3 px (270 µm) distanziate di 12 px disposte parallelamente (C) ed 
ortogonalmente (F); 
	  
FIG.22:	  le	  linee	  di	  CNTs	  stampante	  in	  direzione	  ortogonale	  (A;B;C)	  e	  parallela	  (D;E;F) 
	   51	  
Al termine della stampa delle linee di nanotubi, è stata effettuata la deposizione della 
genipina 0,2% (p/v) (cross-linkante) ottenuta da una concentrazione dell’1% (p/v) 
tramite 10 stampe. 
Per determinare l’effettivo spessore delle linee, è stata presa come riferimento la 
fotografia al microscopio, con ingrandimento 4x, di un ago da siringa di 0.80 mm. 
L’analisi è proseguita fotografando le linee di nanotubi di carbonio in 4 fasi : 
1. al termine della stampa delle linee; 
2. al termine della stampa di genipina; 
3. a campioni secchi (dopo 2 giorni dalla stampa); 
4. dopo 1 giorno dalla reidratazione. 
Per ogni scaffold è stata effettuata la media aritmetica delle sue linee nelle diverse fasi e le 
immagini ottenute sono state processate attraverso il software ImageJ. Si ottengono così 
le misurazioni di tutte le linee fotografate, attraverso un rapporto pixel/mm con 
l’immagine di riferimento. I dati sono stati analizzati, valutando il rapporto tra lo 
spessore delle linee teoriche e quello delle linee sperimentali.                              
 
4.3 La caratterizzazione elettrica degli scaffold 
4.3.1 La preparazione degli scaffold 
Una volta terminata la preparazione delle soluzioni di gelatina, genipina e della 
dispersione di nanotubi per la fabbricazione degli scaffold è stata utilizzata la seguente 
procedura: 
1. Introduzione della dispersione dei nanotubi di carbonio nella cartuccia 
2. Deposizione di 1 mL di gelatina al 5% (p/v) in una piastra di Petri dal diametro di 
37,5 mm  
3. Raffreddamento della piastra di Petri per un minuto circa in frigorifero 
4. Stampa una griglia di nanotubi di carbonio composta da linee dello spessore di 300 
µm spaziate di 600 µm con risoluzione di 300 dpi. Gli scaffold sono stati fabbricati in 
modo da ottenere diverse concentrazione in nanotubi di carbonio, rispettivamente 
0,3% (p/v) (FIG.23) e 0,6% (p/v) (FIG.24). Per ottenere la prima concentrazione è 
	   52	  
stato necessario effettuare la stampa dell’immagine 10 volte mentre per l’ottenimento 
della seconda concentrazione la stampa dell’immagine è stata effettuata 20 volte. La 
stampa dei nanotubi  è stata effettuata sulle piastre di Petri precedentemente preparate 
(FIG.25). 
 
	  FIG.23:	  Immagine	  al	  microscopio	  della	  griglia	  0,3%	  (p/v)	  CNTs	  ;	  FIG.24:	  immagine	  al	  microscopio	  della	  griglia0,6%(p/v)	  CNTs	   
 
5. Stampa di un disco di genipina 10 volte su ciascun campione su cui si erano stampate 
la griglie  
6. Essicazione a temperatura ambiente per circa 2 giorni sotto cappa   
7. Distacco dei campioni dalle Petri con un bisturi e taglio della sagoma con forbici.  
 
Così sono stati ottenuti dischi di 22 mm di diametro. La misura è tale per cui questi 
possano essere inseriti nei pozzetti della multiwell utilizzata per la stimolazione elettrica. 
 
 	  FIG.25:	  scaffold	  0,3%	  (p/v)	  CNTs	  a	  sinistra	  e	  scaffold	  0,6%(p/v)	  a	  destra	  CNTs 
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4.3.2 La misurazione dell’impedenza 	  
In questo lavoro di tesi è stato utilizzato un impedenzimetro AGILENT E4980A 
precision LCR meter con un range di frequenza da 20Hz a 2MHz per la misurazione 
dell’impedenza dei campioni. Il voltaggio impostato è di 1V e la frequenza stabilita è di 
20Hz.  
L’impedenzimetro è stato collegato agli elettrodi di una piastra di Petri, 
precedentemente fabbricata, contenente 12 pozzetti. La piastra è dotata di un 
coperchio in acrilonitrile-butadiene-stirene (ABS), disegnato attraverso il software 
SolidWorks (FIG.26) e stampato tramite una stampante 3D Fortus 250 mc. È dotato 
di 24 fori del diametro di 500 µm ciascuno, attraverso cui sono stati fatti passare degli 
elettrodi costituiti da aghi in AISI 304 (FIG.27). Una volta unita la multiwell al 
coperchio in corrispondenza di ogni pozzetto vi saranno due aghi.	  
 
 
 
    	  FIG.	  26:	  Coperchio	  della	  piastra	   
 FIG.27:	  piastra	  con	  dodici	  pozzetti	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Nei pozzetti della piastra sono stati posti gli scaffold avendo cura che l’ago poggiasse 
sulla linea di nanotubi di carbonio. Le misurazioni dell’impedenza sono state 
effettuate ponendo lo scaffold in tre diverse condizioni: 
 
Ø Dry Scaffold: scaffold in ambiente secco  
Ø Wet Scaffold: scaffold reidratato in PBS 
Ø Medium Scaffold: scaffold immerso in 700 µL di PBS  
 
Essendo gli scaffold presenti in due diverse concentrazioni per ogni condizione 
abbiamo ottenuto sei combinazioni: 
 
 
 
 
 
Per la misurazione dell’impedenza del dry scaffold è stata seguita la seguente procedura: 
- Inserimento dello scaffold in un pozzetto della multiwell  
- Chiusura della multiwell con il coperchio collegato all’impedenzimetro 
- Misurazione dell’impedenza da una frequenza di 20 Hz sino a 20MHz 
 
Per la misurazione dell’impedenza del wet scaffold è stata seguita la seguente procedura: 
- Inserimento dello scaffold in un pozzetto della multiwell 
- Aggiunta di 700 µL di PBS e attesa di 1 minuto 
- Rimozione del PBS 
- Chiusura della multiwell con il coperchio collegato all’impedenzimetro 
- Misurazione dell’impedenza da una frequenza di 20Hz sino a 20MHz 
 
Per la misurazione dell’impedenza del medium scaffold è stata seguita la seguente 
procedura: 
- Inserimento dello scaffold in un pozzetto della multiwell 
- Aggiunta di 700 µL di PBS  
- Chiusura della multiwell con il coperchio collegato all’impedenzimetro 
- Misurazione dell’impedenza da una frequenza di 20Hz sino a 20MHz. 
dry scaffold 0,3% (p/v) 0,6% (p/v) 
wet scaffold 0,3% (p/v) 0,6% (p/v) 
medium scaffold 0,3% (p/v) 0,6% (p/v) 
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4.4 Le prove di swelling 
 
Il comportamento degli idrogel in soluzione acquosa risulta essere molto interessante 
in quanto la struttura reticolata si presta ad inglobare e/o rilasciare elevate quantità di 
soluzione tramite processi diffusivi detti processi di swelling dell’idrogel. 
 
Il processo di swelling è un processo complesso che si sviluppa in più fasi:  -­‐ FASE 1: le molecole di acqua penetrano nel polimero ed interagiscono con i gruppi 
idrofilici dando vita ai legami primari; -­‐ FASE 2: le molecole di acqua interagiscono con i gruppi idrofobici dando vita ai 
legami secondari; -­‐ FASE 3: interviene la forza osmotica che comporta un ulteriore assorbimento di 
acqua che va a riempire gli spazi vuoti.  
 
Di conseguenza si avrà la diffusione delle molecole d’acqua all’interno del network 
polimerico con un conseguente rilassamento delle catene polimeriche. In un secondo 
momento sarà il polimero ad espandersi nel volume d’acqua circostante, per diffusione. 
Questa serie di fasi comporta un aumento del volume dello scaffold (FIG.28)[42]. 
	  FIG.28:	  Aumento	  del	  volume	  secondo	  il	  processo	  di	  swelling 
 
Per valutare l’entità di tale crescita viene valutata la percentuale di swelling, calcolabile 
con la formula 
%swelling = 	   (Atf − Ato)x100Atf 	  
dove 
Atf= area tempo finale; 
Ato=area tempo inziale. 
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Per la misurazione dell’area, gli scaffold, in numero minimo di 3, vengono posti sulla 
carta millimetrata (FIG.29).  I campioni vengono fotografati dopodiché inseriti in 
piastre di Petri contenenti 10 mL di acqua milliQ. Le Petri, contenenti gli scaffold, 
vengono posti su piastra alla temperatura di 37°C. Si procede effettuando una serie di 
fotografie nel tempo ai campioni, ponendo sempre il campione su un foglio di carta 
millimetrata quando si fotografa. Utilizzando il Software ImageJ si monitorizza l’area 
della superficie dello scaffold al variare del tempo di permanenza del campione 
nell’acqua milliQ a 37°C.  
 
 
	  FIG.29:	  Misurazione	  dell’area	  dello	  scaffold	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4.5 I test di differenziamento su cellule H9c2 
seminate su scaffold conduttivi  
 
4.5.1 La preparazione degli scaffold 
Alla luce dei dati di conducibilità elettrica e in accordo con i test di citotossicità 
(vedere §4.5.4) sono stati fabbricati scaffold (FIG.30) aventi una concentrazione di 
nanotubi di carbonio dello 0,3% (p/v).  
Per la fabbricazione si è seguito il protocollo riportato nel §4.3.1 “Preparazione degli 
scaffold”. 
 
	  FIG.30:	  Scaffold	  0,3%(p/v)	  CNTs	  fabbricati	  
 
4.5.2 La sterilizzazione degli scaffold 
Allo scopo di ridurre la probabilità di contaminazione da parte di agenti patogeni gli 
scaffold fabbricati sono sottoposti a sterilizzazione, secondo il seguente protocollo: 
1. I campioni sono stati sottoposti all’azione dei raggi UV all’interno di una 
cappa a flusso laminare. Lo scaffold viene tenuto sotto esposizione circa trenta 
minuti per lato;  
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2. Gli scaffold vengono inseriti separatamente in multiwell da 12 pozzetti ed 
coperti da 1mL di Etanolo al 70%. I campioni vengono lasciati in contatto con 
la soluzione etanolica per quattro ore; 
3. Trascorse le quattro ore, dai pozzetti viene rimosso l’etanolo e inserito il PBS 
(Phosphate Buffered Saline). Il tampone viene sostituito una volta all’ora per le 
successive tre ore durante le quale gli scaffold vengono posti in incubatore alla 
temperatura di 37°C e con una concentrazione di CO2 del 5%.  
4. Al termine del trattamento con PBS, questo viene rimosso e si inserisce il 
terreno di coltura Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium overnight. I campioni 
vengono mantenuti nell’incubatore per tre giorni consecutivi.  
 
4.5.3 Le colture cellulari 
La linea cellulare utilizzata nella presente tesi è stata la linea di cardiomioblasti 
ventricolari di embrione di ratto H9c2 (ATCC- CRL-1446, Teddington, UK). Tali 
cellule crescono in adesione, assumendo un aspetto allungato ed hanno un tempo di 
replicazione di 24-36 ore (FIG.31). La coltura è stata mantenuta in terreno completo 
Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium, DMEM (Sigma Aldrich, St.Louise, USA), ad 
alta concentrazione di glucosio (4500 mg/l), addizionato con 10% FBS (Fetal Bovine 
Serum, Sigma Aldrich (St.Louise, USA), L-glutammina (2 mM), penicillina (100 
µU/ml), streptomicina (10-1 µU/ml), amfotericina B (2,5·10-1 U/ml) (Sigma Aldrich, 
St. Louise, USA), e posta in incubatore a 37°C in atmosfera di CO2 al 5%. Il terreno è 
stato sostituito ogni 2/3 giorni.  
Precedentemente le cellule erano state conservate all’interno di vial, resistenti alle 
basse temperature e poste in azoto liquido. Per il loro congelamento si è resa necessaria 
l’aggiunta di DMSO in quanto agisce da agente crio-preservante impedendo la 
formazione di cristalli di ghiaccio nella sospensione cellulare. Così le cellule sono state 
preventivamente inserite in una soluzione contenente FBS 90% (v/v) e DMSO 10% 
(v/v), dopodiché congelate in azoto.  
Una volta scongelate ed inserite nel loro terreno di coltura, vengono poste 
nell’incubatore e, dopo 4 h (tempo sufficiente per l’adesione cellulare), viene effettuato 
un cambio di terreno di coltura per rimuovere il DMSO presente.	  
	   59	  
 
FIG.31: Cellule H9c2 al microscopio  
 
4.5.4 I test di citotossicità 
La vitalità cellulare è stata valutata attraverso Alamar Blue Assay (CellTiter-Blue® Cell 
Viability Assay, Promega, Madison, USA), test che si basa sull’utilizzo del colorante 
non tossico resazurina  in grado di penetrare all’interno delle cellule e di essere 
metabolizzato a livello mitocondriale in resorufina , un composto fluorescente.  
 
 
 
FIG.32: Conversione della Resazurina in Resorufina 
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La selettività di questo test consiste nella perdita della capacità dalle cellule non vitali 
di poter compiere questa metabolizzazione (FIG.32). Per questo motivo la fluorescenza 
registrata è indice della vitalità cellulare, perché proporzionale al numero delle cellule 
vitali. 
La fluorescenza emessa può essere rilevata mediante l’utilizzo di uno 
spettrofluorimetro (579Ex/584Em, OMEGAstar BMG Labtech, Italy).  
Le cellule non vitali non generano un segnale fluorescente e pertanto la diminuzione 
del segnale sarà correlata al grado di citotossicità dei materiali. Questa reazione è 
inoltre accompagnata da una variazione colorimetrica: si passa dal blu della forma 
ossidata della resazurina al rosa della forma ridotta della resorufina (λ= 590 nm).  
Sono state preparati campioni a base di gelatina a concentrazioni variabili di nanotubi 
di carbonio (0,3%, 0,6%) mantenuti in terreno completo alla densità di 6 cm2/mL per 
24h. Le cellule sono state seminate con confluenza dell’80% in una piastra da 96 
pozzetti ed incubate per 24h in terreno completo a 37°C e in atmosfera di CO2 al 5%. 
Il terreno di semina è stato rimosso e sostituito con il terreno condizionato. 
Parallelamente sono stati preparati controlli con H9c2 seminati su gelatina al 5%, 
controlli negativi con H9c2 in terreno completo, controlli positivi con cellule trattate 
con una soluzione di terreno completo addizionato con DMSO 5%. Dopo 72 h di 
incubazione il terreno condizionato è stato aspirato e le cellule sono state incubate con 
100 µL di terreno completo e 10 µL di Alamar blue. Dopo 150 minuti è stata 
effettuata la lettura della fluorescenza relativa (RFU) tramite spettrofluorimetro. La 
vitalità del campione è stata espressa come percentuale rispetto al controllo negativo.  
 
Espressione della vitalità cellulare (VC): %VC = (RFU150' campione /RFU150' 
controllo negativo) x 100 
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4.5.5 La semina su scaffold 
Una volta giunte a confluenza, le cellule sono state sottoposte a trattamento con PBS 
1X (Phosphate Buffer Solution), per rimuovere eventuali inibitori enzimatici, e 
successivamente con una soluzione di tripsina/EDTA (0,05% w/v), enzima utile ad 
idrolizzare i legami intercellulari e quelli tra cellule e fiasca di coltura. La fiasca è stata 
posta in incubatore per 3 minuti dopodiché è stata addizionata un’opportuna quantità 
di mezzo di coltura per neutralizzare l’azione dell’enzima. La sospensione ottenuta è 
stata centrifugata per 5 minuti a 900 rpm e risospesa in mezzo di coltura fresco.  
Le cellule sono state infine contate per mezzo della camera di Burker e seminate con 
confluenza del 50% (55360 cellule/cm2) su scaffold allo 0,3%(p/v) di CNTs. 
Parallelamente sono stati preparati i controlli negativi costituiti da cellule seminate 
direttamente in multiwell (FIG.31). Le cellule e campioni sono stati mantenuti in 
DMEM completo per un giorno.  
 
4.5.6 La vitalità cellulare 
I test di vitalità cellulare sono stati eseguiti al giorno 7. Il test ha previsto l’aspirazione 
del mezzo di coltura da tutti i campioni e la successiva sostituzione con 700µL di 
terreno fresco a cui sono stati aggiunti 70µL di Alamar Blue. Dopo un’incubazione a 
37°C e 5% CO2, aliquote di 100 µL sono state prelevate a 30 e 150 minuti da ciascun 
pozzetto e poste in una multiwell da 96, misurandone la fluorescenza mediante 
spettrofluorimetro. Questi dati sono stati utilizzati per le analisi di vitalità nonché per 
costruire le curve di crescita delle cellule nelle diverse condizioni sperimentali. 
 
4.5.7 Il differenziamento cellulare 
Allo scopo di poter avere un sistema di riferimento per la differenziazione in senso 
cardiaco, in questo lavoro di tesi si è proceduto a sottoporre la coltura cellulare a 
trattamento con Acido Retinoico.  
Il terreno per il differenziamento cellulare è composto dal terreno di coltura per le 
H9c2 con concentrazione ridotta di FBS (1% v/v) e arricchito di Acido Retinoico 
50nM. Trascorse 24 h dalla semina delle cellule il terreno è stato cambiato, e i 
controlli sono stati trattati in modo differente secondo lo schema seguente:  
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1) Campione SC: cellule in coltura con DMEM contenente FBS al 10% seminate su 
scaffold non stimolate elettricamente; 
2) Campione C: cellule in coltura con DMEM contenente FBS al 10% seminate  
direttamente su multiwell non stimolate elettricamente;  
3) Campione SC+AR: cellule in coltura con DMEM contenente FBS all’1% ed acido 
retinoico 50 nM (Sigma Aldrich, St.Louise, USA) per la differenziazione cardiaca 
seminate su scaffold non stimolate elettricamente; 
4) Campione C+AR: cellule in coltura con DMEM contenente FBS all’1% ed acido 
retinoico 50 nM (Sigma Aldrich, St.Louise, USA) per la differenziazione cardiaca 
seminate in multiwell non stimolate elettricamente; 
5) Campione SC+E: cellule in coltura con DMEM contenente FBS al 10% seminate su 
scaffold stimolate elettricamente; 
6) Campione C+E: cellule in coltura con DMEM contenente FBS al 10% seminate  
direttamente su multiwell stimolate elettricamente;  
7) Campione SC+AR+E: cellule in coltura con DMEM contenente FBS all’1% ed acido 
retinoico 50 nM (Sigma Aldrich, St.Louise, USA) per la differenziazione cardiaca 
seminate su scaffold stimolate elettricamente; 
8) Campione C+AR+E: cellule in coltura con DMEM contenente FBS all’1% ed acido 
retinoico 50 nM (Sigma Aldrich, St.Louise, USA) per la differenziazione cardiaca 
seminate in multiwell stimolate elettricamente; 
La piastra stimolata elettricamente è stata collegata, tramite il coperchio munito di 
aghi in platino, ad un generatore di segnale (Keithley 3390, Tektronix, USA). La scelta 
che vede l’utilizzo di piastre con aghi in platino è dovuta al fatto che gli aghi non sono 
cavi, per cui più facilmente sterilizzabili. L’utilizzo di piastre con i consueti aghi da 
siringa infatti non permette di mantenere le adeguate condizioni di sterilizzazione. 
 
I parametri impostati al generatore di segnale sono [19]: 
§ Tipo di segnale = impulso;   
§ Frequenza (1/T) = 1 Hz;   
§ Voltaggio = 5 V/cm;   
§ Durata dell’impulso = 2 ms.   
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Ad ambedue le tipologie di campioni il mezzo di coltura è stato cambiato al giorno 1 e 
3. I test di vitalità cellulare sono stati eseguiti al giorno  7. 
 
4.5.8 L’analisi immunoistochimica 
Sono state effettuate due diverse colorazioni: una per la visualizzazione del 
citoscheletro ed uno per la differenziazione. Nel primo caso, è stato utilizzato un 
composto, la falloidina, capace di legarsi e polimerizzare con l’actina a livello della 
struttura citoscheletrica. Per il riconoscimento del citoscheletro è stato selezionato il 
reattivo Falloidina-FITC (FITC (donkey anti-goat igG-FITC)(sc-2024; Santa Cruz 
Biotechnology, U.S.A). Per la differenziazione in senso cardiaco, è stato utilizzato il 
metodo indiretto in cui un anticorpo primario, non marcato, viene incubato con il 
substrato legandosi all’antigene, formando il complesso antigene-anticorpo. 
Successivamente è stato aggiunto al sistema un anticorpo secondario, marcato con un 
fluorocromo e specifico per l’anticorpo primario. In dettaglio, tale analisi si è 
focalizzata sulla valutazione di un marcatore specifico, ovvero la catena leggera della 
miosina, marker di differenziamento cardiaco.  
Per il riconoscimento della miosina è stato selezionato come anticorpo primario “MYL2 
(C-17)” (sc-34490; Santa Cruz Biotechnology, U.S.A) e come secondario “donkey anti-
goat igG-FITC” (sc-2024; Santa Cruz Biotechnology, U.S.A).  
Infine, per favorire la visualizzazione del nucleo, si è proceduto con la marcatura del 
DNA, tramite un chelante, il DAPI (4',6-diamidin-2-fenilindolo). 
La fluorescenza emessa dai campioni è stata osservata, per ambedue le colorazioni, per 
mezzo di un microscopio confocale (A1+, Nikon, Amsterdam, Holland).   
Il protocollo usato ha previsto le seguenti fasi:  
1. Fissazione: le cellule sono state fissate con paraformaldeide al 4% per 15 minuti a 
temperatura ambiente e successivamente lavate 3 volte con PBS 1X.  
2. Permeabil izzazione: questa fase è particolarmente importante se il target proteico è 
espresso all’interno della cellula. Il campione, a temperatura ambiente è stato prima 
incubato per 10 minuti con PBS 1X contenente Triton X-100 0.1%, detergente che 
rende la membrana cellulare permeabile, seguito da tre lavaggi in PBS ciascuno della 
durata di 5 minuti.  
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3. Bloccaggio: le cellule sono state incubate con BSA 5% per 30 minuti durante i 
quali sono stati saturati i siti di legame aspecifici riconosciuti dagli anticorpi.  
4. Incubazione:   
-Protocollo per la visualizzazione del citoscheletro: una volta rimossa la BSA le cellule 
sono state incubate con il reattivo Falloidina-FITC (1:400) e lasciate a temperatura 
ambiente per 30 minuti. Successivamente sono stati effettuati 3 lavaggi con PBS 1X di 
5 minuti ciascuno.    
Infine, le cellule sono state incubate con DAPI (1µg/ml), per venti minuti e in assenza 
di luce. L'analisi dei campioni è stata effettuata con microscopio confocale. I campioni 
sono stati conservati al buio alla temperatura di 4°C. " 
 
-Protocollo per il differenziamento cellulare: una volta rimossa la BSA le cellule sono 
state incubate con l’anticorpo primario (1:200) in BSA all’1% e lasciate a temperatura 
ambiente per 1 ora. 
Prima di procedere all’incubazione dell’anticorpo secondario sono stati effettuati 3 
lavaggi con PBS 1X di 5 minuti ciascuno. Successivamente le cellule sono state 
incubate con l’anticorpo secondario con cromoforo FITC (1:200) in BSA all’1% e 
lasciate per 1 ora a temperatura ambiente in assenza di luce. In seguito, sono stati 
eseguiti altri 3 lavaggi con PBS 1X di 5 minuti ciascuno. Infine, le cellule sono state 
incubate con DAPI (1µg/mL) per venti minuti e in assenza di luce. L'analisi dei 
campioni è stata effettuata con microscopio confocale. I campioni sono stati conservati 
al buio alla temperatura di 4°C.  
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5. RISULTATI 
5.1 La caratterizzazione delle linee di nanotobi di 
carbonio 
 
Per ogni scaffold è stata effettuata  la media aritmetica delle sue linee nelle 4 diverse 
fasi: 
1. al termine della stampa delle linee; 
2. al termine della stampa di genipina; 
3. a campioni secchi (dopo due giorni dalla stampa); 
4. dopo un giorno dalla reidratazione. 
Con lo scopo di trovare una legge generale che consenta di predire lo spessore finale 
delle linee, è stato eseguito un fitting di tipo lineare sui dati sperimentali. Vengono di 
seguito presentate le rette di regressione ottenute nella fase 4, ovvero degli scaffold 
reidratati per 24 ore in PBS poiché, nella fase di caratterizzazione biologica, essi 
verrano testati nella loro forma reidratata.  
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 Si riporta la formula generale 
y = mx+q 
 
dove y = mm sperimentali;  x = mm desiderati; m = coefficiente angolare; 
q = intercetta; 
 
Sono emersi valori di m≈3,  a differenza del caso ideale m=1, ed un offset costante di 
circa 200 µm. I valori di q ci rivelano che si è in una situazione di fondoscala del 
lavoro della macchina per cui la risoluzione della stampante influenza in modo 
importante l’accuratezza delle immagini. 
Questo dato permette di effettuare una valutazione pre-stampa in modo tale da poter 
disegnare linee con larghezza pari a quelle desiderate. 
Nella tabella che segue, (TAB.I) vengono riportati i valori di m e di q delle linee di 
nanotubi stampate.  Con linee parallele e ortogonali ci si riferisce alla direzione che le 
linee assumono nei confronti del movimento della cartuccia. 
 
 
 
 
 
TAB.I: i valori di m e di q 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
parametri e 
fasi 
scaffold reidratato 
linee parallele linee ortogonali 
m 3,0239 2,8961 
q 0,1283 0,1994 
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5.2 La caratterizzazione elettrica degli scaffold 
5.2.1 Basi teoriche dell’analisi del sistema cardiaco 
 
Una volta misurata l’impedenza dei campioni sono stati scelti valori di frequenza di 
riferimento. Per scegliere tali valori è stato necessario capire quale fosse l’ordine di 
grandezza del range di frequenze di interesse.  
La durata dei potenziali d’azione veloci che caratterizzano la maggior parte delle cellule 
cardiache è di 200 ms (FIG.33).  Per cui, essendo la frequenza data dal reciproco della 
durata dell’impulso si avrà: 	  
 FIG.33:	  durata	  del	  potenziale	  d'azione	  	   
 	  	  
Inoltre conoscendo la velocità di conduzione dell’impulso (pari a 1m/s) e la 
dimensione media del cardiomiocita (100 µm) è possibile ricavare il tempo nella quale 
la cellula viene attraversata dall’impulso nervoso, che è pari a 10-4 s. 
Dal reciproco del tempo viene ricavata la frequenza 
 
 
 
f = 1200ms = 5Hz
fc =
1
10−4 s =10kHz
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Questi calcoli  forniscono informazioni circa l’ordine di grandezza che deve possedere 
il range di frequenze impostate come riferimento per cui si avrà un range che va dagli 
Hz  a decine di kHz. 
5.2.1.1 I grafici 
Sono stati analizzati con il software Prisma i valori di impedenza ottenuti dagli scaffold: 
Sull’asse delle ascisse sono riportate le tre diverse condizioni: dry (campione secco), wet 
(campione idratato in PBS), medium (campione immerso in 700 µL di PBS).  
 
§ Il grafico seguente (FIG.34) mostra l’impedenza degli scaffold alle 
concentrazioni dello 0,3%(p/v) e dello 0,6%(p/v) di nanotubi di carbonio alla 
frequenza di 1kHz. Essendo molto elevata la differenza nel valore di impedenza tra la 
condizione dry e le altre condizioni si può dedurre che lo scaffold, a meno che non 
venga reidratato o inserito nel terreno di coltura, non mostra una buona conducibilità.  
 FIG.34 
Come può essere constatato dagli istogrammi vi sono differenze statisticamente 
significative tra i valori di impedenza del campione dry 0,3%(p/v) e dry 0,6%(p/v) 
misurati alla frequenza di 1kHz ma non ci sono differenze significative per gli scaffold a 
diversa concentrazione la cui misura  è stata effettuata nelle condizioni wet e medium.  
	   69	  
§ Il grafico seguente (FIG.35) mostra l’impedenza degli scaffold alle 
concentrazioni dello 0,3%(p/v) e dello 0,6%(p/v) di nanotubi di carbonio alla 
frequenza di 10kHz. Essendo molto elevata la differenza nel valore di impedenza tra la 
condizione dry e le altre condizioni si può dedurre che lo scaffold, a meno che non 
venga reidratato o inserito nel terreno di coltura, non mostra una buona conducibilità.  
 
	  	  	  	  	  	  	   	  FIG.35 
 
Come può essere constatato dagli istogrammi vi sono differenze statisticamente 
significative tra i valori di impedenza del campione dry 0,3%(p/v) e dry 0,6%(p/v) 
misurati alla frequenza di 10kHz ma non ci sono differenze significative per gli scaffold 
a diversa concentrazione la cui misura  è stata effettuata nelle condizioni wet e medium.  
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§ Il grafico seguente (FIG.36) mostra l’impedenza degli scaffold alle 
concentrazioni dello 0,3%(p/v) e dello 0,6%(p/v) di nanotubi di carbonio alla 
frequenza di 20kHz. Essendo molto elevata la differenza nel valore di impedenza tra la 
condizione dry e le altre condizioni si può dedurre che lo scaffold, a meno che non 
venga reidratato o inserito nel terreno di coltura, non mostra una buona conducibilità.  
	  FIG.36 
Come può essere constatato dagli istogrammi vi sono differenze statisticamente 
significative tra i valori di impedenza del campione dry 0,3%(p/v) e dry 0,6%(p/v) 
misurati a 20 kHz ma non ci sono differenze significative per gli scaffold a diversa 
concentrazione la cui misura  è stata effettuata nelle condizioni wet e medium.  
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§ Il grafico seguente (FIG.37) mostra l’impedenza degli scaffold alla 
concentrazione dello 0,3%(p/v) di nanotubi di carbonio al variare della frequenza 
(1kHz, 10kHz, 20kHz). Essendo molto elevata la differenza nel valore di impedenza tra 
la condizione dry e le altre condizioni si può dedurre che lo scaffold, a meno che non 
venga reidratato o inserito nel terreno di coltura, non mostra una buona conducibilità.  
	  FIG.37	  	  
Come può essere constatato dagli istogrammi vi sono differenze statisticamente 
significative tra i valori di impedenza del campione dry alle frequenze di 1kHz, 10kHz 
e 20 kHz ma non ci sono differenze significative per gli scaffold nelle condizioni wet e 
medium la cui misura di impedenza è stata effettuata alle tre differenti frequenze. 
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§ Il grafico seguente (FIG.38) mostra l’impedenza degli scaffold alla 
concentrazione dello 0,6%(p/v) di nanotubi di carbonio al variare della frequenza 
(1kHz, 10kHz, 20kHz). Essendo molto elevata la differenza nel valore di impedenza tra 
la condizione dry e le altre condizioni si può dedurre che lo scaffold, a meno che non 
venga reidratato o inserito nel terreno di coltura, non mostra una buona conducibilità.  
	  FIG.38 
Come può essere constatato dagli istogrammi vi sono differenze statisticamente 
significative tra i valori di impedenza del campione dry tra frequenze di 1kHz-10kHz e 
1kHz-20 kHz .  
Non ci sono differenze significative per gli scaffold nelle condizioni wet e medium la cui 
misura di impedenza è stata effettuata alle tre differenti frequenze. 
 
Di conseguenza è possibile affermare che al variare delle condizioni (dry, wet, medium) 
in cui si trova il campione si hanno variazioni significative anche dell’impedenza e che 
le differenti concentrazioni di nanotubi di carbonio influiscono sulla sua conducibilità 
elettrica solo quando il campione è nella condizione dry. 
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5.2.2 Impedenza al variare del tempo  
E’ stata effettuata la misura dell’impedenza degli scaffold in condizione medium per 
valutare come questa variasse nel tempo e se ci fosse una correlazione lineare tra il 
tempo trascorso nel PBS e la conducibilità elettrica dello scaffold.  
Attraverso la valutazione del coefficiente di Pearson si  ha ragione di affermare che tra 
tempo e impedenza non esistono correlazioni, pertanto la conducibilità dello scaffold 
rimane pressoché invariata nel tempo.  
Analizzando il grafico si nota come l’impedenza subisca un incremento intorno alle 70 
ore trascorse nel PBS. Il motivo potrebbe essere collegato alla parziale dissoluzione 
della gelatina sul bordo dello scaffold, dovuta ad errori nella deposizione della genipina. 
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5.2.3 Il modello elettrico dello scaffold in soluzione  
 
In elettrotecnica l'impedenza è una grandezza fisica vettoriale che rappresenta la forza 
di opposizione di un circuito al passaggio di una corrente elettrica alternata, o, più in 
generale, di una corrente variabile. È esprimibile come numero complesso ed è data 
dal rapporto tra tensione e corrente.  
Il concetto di impedenza generalizza la legge di Ohm estendendola ai circuiti 
funzionanti in regime sinusoidale (corrente alternata): in regime di corrente continua 
rappresenta infatti la resistenza elettrica.  
L'impedenza è descritta matematicamente da un numero complesso, la cui parte reale 
è rappresentata dal modulo del vettore |z| misurato in Ω e la parte immaginaria è 
rappresentata dalla fase Θ che rappresenta l’angolo del vettore misurato in gradi. 
L’impedenza stabilisce una relazione tra tensione impressa dal generatore v(t) e 
corrente i(t) nel circuito (FIG.39). 
 
v(t) = Z⋅i(t) 
 
	  FIG.39:	  Impedenza	   
 
Il comportamento dei circuiti elettrici viene studiato teoricamente tramite l'uso di un 
opportuno modello matematico in cui vengono considerati i valori dei parametri 
"resistenza", "capacità" e "induttanza". Una volta ottimizzato il comportamento teorico 
del circuito è possibile procedere alla sua realizzazione mediante i componenti, 
dispositivi fisici che vengono utilizzati per localizzare fra i vari nodi del circuito reale le 
impedenze desiderate. Il resistore è il componente a cui si ricorre per introdurre il 
valore desiderato di resistenza così come l'induttore ed il condensatore sono usati per l’ 
induttanza e la capacità. 
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Il modello elettrico riportato (FIG.40) descrive un sistema composto da uno scaffold 
all’interno dell’ambiente sperimentale rappresentato da 700 µL di PBS. Nel modello 
elettrico la resistenza R2 e il condensatore C2, in parallelo tra loro, sono dovuti alla 
presenza di PBS, soluzione tampone costituita da sali fosfati. Gli elementi C3 ed R3, in 
serie tra loro, sono invece dovuti alle caratteristiche intrinseche dello scaffold.  
La resistenza risulta essere indipendente dalla frequenza, tuttavia il condensatore ne è 
dipendente, infatti, all’aumentare della frequenza questo inizia a condurre. Al 
contrario, se viene immessa una corrente di tipo continuo, oppure a frequenze molto 
basse, il condensatore si comporterà come un interruttore aperto. 
	  FIG.40:	  circuito	  elettrico	  come	  modello	  del	  sistema	  scaffold+PBS	  	  	  
componenti e 
concentrazioni 
R3(Ohm) C3(Ohm) 
0,3%(p/v)  922,3 3,08E-05 
0,6%(p/v) 988 2,66E-05 TAB.II:	  valori	  di	  resistenza	  a	  capacità 
 
La tabella (TAB.II) mostra i valori di impedenza dei componenti del circuito elettrico. 
E’ possibile notare che i valori di  capacità (C3) e di resistenza (R3)  legati allo scaffold 
nelle due differenti concentrazioni non variano in maniera significativa.  	  
 
 
R2#
C2#
C3# R3#
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5.3 Risultati prove di swelling 
Da un punto di vista prettamente visivo lo scaffold non reidratato si presenta come una 
pellicola sottile caratterizzata da una certa rigidità.  Reidratando lo scaffold in PBS alla 
temperatura di 37° questo appare dilatato, diviene deformabile e acquisisce una 
colorazione blu intensa, a causa del completamento del processo di polimerizzazione. 
(FIG.41). 
 
	   	  FIG.41:	  scaffold	  secco	  a	  sinistra	  e	  scaffold	  reidratato	  a	  destra	   
 
Sono state calcolate le percentuali di swelling di scaffold, ottenute misurando l’area dei 
campioni allo scorrere del tempo. Sulla base di questi dati è stato realizzato un grafico  
che mostra la media delle variazioni dell’area dei campioni.  
 FIG.	  42:	  Grafico	  sull’andamento	  dello	  swelling	  nel	  tempo 
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Dal grafico (FIG.42) si evince che nelle due ore successive alla reidratazione del 
campione in PBS a 37° si ha una crescita della percentuale di swelling dovuta 
all’entrata delle molecole di acqua all’interno dei pori della gelatina. Dopo due ore, la 
percentuale di swelling si assesta ed in seguito è possibile notare un decremento 
lineare, probabilmente dovuto ad errori nella deposizione della genipina sui bordi del 
campione. Di conseguenza, là dove non è avvenuta la reticolazione, si ha la 
dissoluzione della gelatina e una conseguente riduzione dell’area del campione.  
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5.4 Test di citotossicità 
Per determinare i possibili effetti citotossici causati dall’esposizione dei nanotubi di 
carbonio è stato eseguito il test Alamar Blue. I campioni considerati nell’analisi 
comprendevano:  
§ campioni con concentrazioni variabili di nanotubi di carbonio  (0,3%; 0,6%); 
§ campioni contenenti gelatina al 5%, su cui sono state seminate le cellule H9c2 
mantenute in terreno completo;   
§ controlli negativi in cui le cellule sono state seminate direttamente nei pozzetti 
mantenute nel mezzo di coltura completo; 
§ controlli positivi con cellule trattate con una soluzione di terreno completo 
addizionato con DMSO 5%.   
	  FIG.43:	  Istogramma	  sulla	  citotossicità 
 
Analizzando il grafico (FIG.43) non sono state evidenziate differenze nella vitalità 
cellulare tra i diversi campioni, indice del fatto che i nanotubi di carbonio non 
rappresentano una fonte di tossicità sulle cellule.  
Come atteso, la vitalità del controllo positivo contenente DMSO, solvente citotossico, 
ha determinato una diminuzione della vitalità di circa l’80%. Pertanto ognuna delle 
concentrazioni testate può essere utilizzata nella preparazione dei campioni.  
Comparando i dati ottenuti con i risultati dei test di impedenza, la concentrazione che 
è stata scelta nella preparazione degli scaffold è dello 0,3%(p/v) di nanotubi di 
carbonio. 
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5.5 Test di vitalità cellulare 
Analizzando le curve di vitalità (FIG.44; FIG.45), ottenute dai test per la 
caratterizzazione biologica, si è evidenziata la biocompatibilità degli scaffold. La 
stimolazione elettrica non ha generato una riduzione dei valori di vitalità rispetto al 
controllo come invece evidenziato nelle cellule sottoposte a differenziazione chimica 
tramite Acido Retinoico: tale condizione può essere ascrivibile a fenomeni di 
differenziamento con conseguente passaggio delle cellule dallo stato proliferante ad 
uno quiescente. 
	  FIG.44:	  Istogramma	  sulla	  vitalità	  cellulare	  su	  scaffold	  	  
	  FIG.45:	  Istogramma	  vitalità	  cellulare	  su	  plastica	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5.6  Test di immunoistochimica 
5.6.1 Analisi del citoscheletro di H9c2 
 
Inizialmente è stato effettuato uno screening degli effetti di stimolazione elettrica e 
chimica (tramite AR) su cellule. 
Le cellule stimolate elettricamente presentano una struttura citoscheletrica allungata 
rispetto ai controlli, i quali presentano una forma poligonale: tale struttura orientata è 
ulteriormente confermata dai fasci di actina, a livello intracellulare, allineati tra di 
loro. Tale andamento segue i medesimi effetti del differenziamento cardiaco indotto 
da Acido Retinoico. 
 
 
 SCAFFOLD CONTROLLO ACIDO RETINOICO 
STIMOLATE 
   
NON 
STIMOLATE 
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5.6.2 Analisi del differenziamento di H9C2 
L’analisi del differenziamento indotto da stimolazione elettrica si è focalizzato sullo 
studio di espressione, visualizzato tramite tecniche di immunofluorescenza, della 
proteina MYL2 (Myosin Light Chain Type 2): questa sembra presentare una maggior 
espressione in cellule sottoposte sia a stimolazione elettrica (CONTROLLO) sia a 
stimolazione chimica (AR) con conferma della modifica della struttura citoscheletrica 
precedentemente vista;  in particolare, nel CONTROLLO stimolato è possibile 
osservare un allungamento delle cellule. Tale andamento non è stato possibile 
verificarlo nello scaffold per problematiche legate a fluorescenza intrinseca dello scaffold 
stesso. 
 
 
 SCAFFOLD CONTROLLO ACIDO RETINOICO 
STIMOLATE 
   
NON 
STIMOLATE 
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6. CONCLUSIONI 
Lo studio svolto con la presente tesi è finalizzato allo sviluppo di scaffold conduttivi a 
base di gelatina e nanotubi di carbonio per lo sviluppo di un modello cardiaco 
ingegnerizzato. Nonostante il fine ultimo degli scaffold sia quello di permettere lo 
sviluppo di un tessuto funzionale, sono molteplici le applicazioni che possono avere 
nell’Ingegneria dei Tessuti Cardiaci. Infatti, tra le possibili finalità vi è lo sviluppo di 
modelli farmacologici e lo studio dei meccanismi di fisiopatologia alla base delle 
malattie cardiovascolari. 
Durante questi mesi di tesi, sono stati fabbricati scaffold a base di gelatina al 5% (p/v) 
con concentrazioni di nanotubi di carbonio allo 0,3%(p/v) e allo 0,6%(p/v). 
La ragione per cui è stata scelta la gelatina come polimero naturale risiede nelle ottime 
proprietà di compatibilità e bioassorbibilità oltre al fatto che essa favorisce l’adesione e 
l’integrazione cellulare senza mostrare proprietà immunogeniche.  
Nello scaffold sono stati inseriti nanotubi di carbonio con il fine di renderlo conduttivo 
grazie al comportamento metallico e/o semimetallico che questi possiedono. Le scelta 
di inserirli non nella loro forma dispersa, ma nella forma di griglia risiede nel fatto che 
questa figura è semplice e controllabile e costituisce un pattern conduttivo con isole 
non conduttive. Questa configurazione potrà essere utile per meglio comprendere 
l’allineamento cellulare e per stabilirne le relazioni con il campo elettrico. 
Per la fabbricazione degli scaffold è stata utilizzata una stampante Thermal Inkjet, per 
mezzo della quale è possibile ottenere strutture 3D con una buona risoluzione di 
stampa, grazie ad una resistenza posta in prossimità degli ugelli della cartuccia, che 
producendo calore, esercita un buon controllo sul rilascio delle gocce che vanno a 
costituire le immagini. 
Ancor prima della fabbricazione degli scaffold è stata effettuata un’analisi dimensionale 
sullo spessore delle linee di nanotubi di carbonio stampate. Ciò ha permesso di poter  
compiere valutazioni  pre-stampa adattando i parametri per adeguare il processo 
produttivo. 
In seguito, si è effettuata la caratterizzazione elettrica degli scaffold, misurandone 
l’impedenza alle condizioni dry, wet e medium e alle due diverse concentrazioni in 
nanotubi di carbonio. Inoltre è stato appurato che la conducibilità elettrica di scaffold 
inseriti in una soluzione di PBS, non subisce variazioni significative nel tempo. 
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Per questa ragione, e in accordo con i dati di citotossicità che non vedono significative 
variazioni della vitalità cellulare con il variare delle concentrazione dei nanotubi di 
carbonio, gli scaffold più adatti alla caratterizzazione biologica sono gli scaffold allo 0,3 
% (p/v). 
Si è proceduto con prove di swelling, con la quale si è valutata la variazione dell’aria del 
campione se inserito in PBS a 37°C.  Si è notato che l’incremento del volume si ha 
fino a 2 ore dopo l’inserimento dello scaffold in soluzione. Dopodiché si ha una 
riduzione del volume, probabilmente dovuta ad errori di deposizione del reticolante 
sul bordo dello scaffold. 
Per quanto concerne la caratterizzazione biologica, analizzando le curve di vitalità, si è 
evidenziata la biocompatibilità degli scaffold. La stimolazione elettrica non ha generato 
una riduzione dei valori di vitalità rispetto al controllo come invece evidenziato nei 
campioni sottoposti a sola differenziazione chimica tramite Acido Retinoico: tale 
condizione può essere ascrivibile a fenomeni di differenziamento con conseguente 
passaggio delle cellule dallo stato proliferante ad uno quiescente.  
Analizzando i risultati delle colorazioni cellulari si nota che le cellule stimolate 
elettricamente presentano una struttura citoscheletrica allungata, simile a quelle 
trattate con Acido Retinoico, e sono presenti fasci di actina, a livello intracellulare, 
allineati tra di loro.  
Per quanto concerne la proteina MYL2, si è notata una maggiore espressione in cellule 
sottoposte sia a stimolazione elettrica che a stimolazione chimica, in aggiunta ad un 
allungamento delle cellule. Tale andamento non è stato possibile verificarlo nello 
scaffold per problematiche legate alla fluorescenza intrinseca dello scaffold stesso.  
Essendo il cromoforo utilizzato per l’identificazione del citoscheletro (actina) e della 
proteina MYL2 il medesimo, ci si è chiesti a che cosa potesse essere collegata la non 
visualizzazione di quest’ultima.  
Tale fenomeno può essere attribuibile alla natura stessa della proteina MYL2: questa 
risulta essere espressa in modo poco distribuito, e l'effetto segnale del background 
potrebbe aver coperto la colorazione prodotta dal cromoforo.  
Al contrario il citoscheletro, costituito da una rete di filamenti e tuboli che si 
estendono nel citoplasma e che costituiscono un’intelaiatura fortemente presente, 
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risulta essere ampliamente distribuito, e quindi, l’auto-fluorescenza dello scaffold non 
ha coperto il segnale del cromoforo. 
Sebbene i risultati ottenuti siano preliminari, questo studio rappresenta un ulteriore 
passo nello sviluppo di scaffold conduttivi per applicazioni nell’Ingegneria dei Tessuti 
Cardiaci. Una più approfondita caratterizzazione biologica degli effetti di stimolazione 
elettrica permetteranno di ottenere ulteriori informazioni sulle modifiche fenotipiche 
indotte nelle cellule. 
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